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La stimulation nerveuse est un domaine de recherche très actif: au carrefour du 
biomédical et de l'électronique, qui vise à redonner aux patients paralysés certaines 
aptitudes fonctionnelles. Depuis queiques décennies, de  grands progrès ont été réalisés au 
niveau des tech-ques de stimulation et de la conception de microstimulateurs 
implantables mais les perfionnances des électrodes restent insuffisantes. En effet, si les 
électrodes nerveuses actuellement utilisées remplissent correctement leur fonction de 
contact électrÏque, elles restent dininles à manipuler et à positionner sur le nerf, fiehant 
ainsi l'avancée globale de la recherche en matière d'électrostimulation nerveuse. 
Nous avons donc proposé un nouveau type d'électrodes neurales dédiées aux 
stimulateurs électroniques implantables. L'originalité de  ce design réside dans l'utilisation 
d'une armature en alliage à mémoire de forme. Les propriétés mécaniques particulières de 
ces matériaux métalliques permettent une fermeture facile, rapide et sûre de l'électrode 
autour du nerf En effet, les alliages à mémoire de forme allient une rigidité importante à 
une grande capacité de déformation élastique permettant une manipulation et une 
installation aisées. La rigidité conférée est suffisante pour qu'une fois installée, l'électrode 
se maintienne d'elle-même sur le nerfsans avoir recours à des moyens de fixation externe 
en général difficiles à mettre en place. 
m.. 
wu 
De plus, sous certaines conditions, ces matériaux ont la capacité de reprendre par 
eux-mêmes une forme prédéfinie dès qu'ils sont portés à une température suffisante. Ceci 
ouvre Ia voie à un nouveau mode d'installation des électrodes oh celles-c5 se referment 
« automatiquement » autour du nerf Iorsqu7elIes sont placées à la température de 
l'organisme. Grâce à leurs nouvelles propriétés, les électrodes développées s'inscrivent 
dans le courant médical actuei visant à minimiser l'étendue des lésions opératoires et 
devraient faciliter, dans les années à venir, la généralisation de I'électrostimulation 
nenreuse chez Ies humains- 
Après avoir analysé les besoins d'ordre mécanique, électrique et médical auxquels 
doivent répondre les nouvelles électrodes, une methode de fabrication basée sur des 
techniques simples et peu coiiteuses a été mise au point. Puis, différents types de tests, 
par simulation ou expérimentation in vitro et in vivo. ont été menés afin d'évaluer les 
performances des nouvelles électrodes en terme de facilité de manipulation, de 
fonctionnalité électrique et de comportement mécanique. 
Parallèlement, un générateur de stimuli entièrement programmable a été réalisé 
sur des composants FPGAs pour compléter les tests Ïn vivo. Ce générateur permet de 
stimuler les nerfs avec un signal forme de trains d'impulsions en rampe biphasée, donc 
proche des signaux naturels circulant au sein du nerf De plus, le stimulus produit est la 
combinaison de deux signaux de fréquences différentes, ce qui permet la stimulation 
conjointe de différentes fibres au sein d'un même nerf et donc l'activation simultanée de 
plusieurs muscles- Le générateur mis au point o E e  une plus grande précision que les 
autres générateurs couramment utilisés car l'emploi d'un stimulus en rampe d e  courant 
permet un meilleur contrôle de la quantité de charge injecté dans le nerf Son originalité 
réside également dans I'utilisation d'un modulateur de  type delta-sigma, implémenté dans 
les composants numériques, pour réaliser la conversion numérique-analogique. Enfin, 
tous les paramètres caractéristiques des signaux sont aisément programmables par 
l'utilisateur, dans des gammes de valeurs permettant l'utilisation du générateur dans de 
nombreuses autres applications biomédicales- 
The purpose of neural fùnctional electrostimuIation is to help paraiyzed patients to 
recover some ftnctionai capacities. This research field is at crossways between 
biomedicine and electm~cs. If stimulation techniques and implantable stimulators have 
- been widely improved for the last 30 years, the efectrodes are d l  missing a few features- 
Indeed, presently used electrodes perfonn correct electncal contact but are d i i l t  to 
manipulate and to position ont0 the nerve. This drawback puts a curb on the global 
research improvements in neural electrical stimulation- 
Hence, we propose here a new type of neural electrodes dedicated to 
microelectronic implantable stimulators. What makes this design original is the use of a 
shape memory alloy armature. Thanks to their remarkable mechanicd properties, shape 
memory alloys allow the electrode easy opening as well as a quick and safie closing 
around the nerve. In fact, these materials can be widely elastically deformeci in order to 
provide easy handling, but also offer good rigidity. The resulting electrode rigidity is then 
high enough to insure the positioning around the nerve without resorting to external 
fixation rneans which are usually veiy inconvenient. 
Furthemore, under certain conditions, shape memory alloys have the capacity to 
- 
recover a predefined shape by themselves as soon as they are heated to a su8icient 
temperature. This shape memory property enables a new way of installing the nerve 
electrodes thanks to self-closing at body temperature. Th.q Our ekctrodes follow the 
present trend of operative trauma minimization and should help to develop the use of 
neural electrostimulation on humans. 
In the Grst step, mechanid, electrical and medical requùements of the new 
electrodes have been ciuefùlly analyzed. Then, we have developed a fihtÏcation 
procedure based on low-cost techniques. The obtained electrodes have been tested 
through numerical simulations as well as in vitro and in vivo experiments. Handling, 
electrical fùnctionality and mechanical behavior have then been evaluated. 
At the same tirne, a fùlly programmable stimulator has been implemented on 
FPGA components in order to perforrn i r ~  vivo testing. This generator provides a biphasic 
ramp stimulus resembling the natural electrical signal of the nerve- Moreover, this 
stimulus is a combination of two signals of different frequencies. This allows the 
simultaneous stimulation of different fascicles of the nerve and therefore the activation of 
several muscles at the same time. The proposed generator offers a higher precision than 
the commonly used stimuli generators because the ramp feature of the current stimulus 
provides a better control on the charge injection into the nerve tissue. Another new 
charactenstic is the use of a delta-sigma modulator for the digital to analog conversion. 
Al1 the stimulation parameters cm be easily set by the user within a range that enables the 
use of the stimulator in other biomedical applications. 
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- INTRODUCTION 
Le travail de recherche qui est décrit dans le présent mémoire se situe au 
confluent de trois disciplines distinctes : I'éIectronique, la mécanique et Ie biomédical- En 
effet, il s'agit d'une application biomédicale réalisée dans le cadre d'un projet plus vaste 
d'electrostimulation fonctiomeiIe de la vessie, projet rassemblant différents travaux de 
microélectronique réalisés par I'équipe de recherche Polystim du département de génie 
électrique et de génie informatique. D'autre part, la réalisation de I'électrode présentée ici 
fait appel à des matinaux particuliers dont I'etude a été réalisée au sein de I'équipe de 
recherche GEM3F du département de génie mécanique. 
L'électrostimulation est un domaine de recherche biomédicale qui connaît un 
progrès important depuis quelques décennies. Il s'agit d'activer artificiellement un muscle 
dont le processus de fonctionnement naturel a été endommagé &n d'en redonner l'usage 
au patient. L'activation se fgt par l'injection d'un stimulus électrique, soit directement au 
niveau des fibres musculaires, soit par l'intermédiaire du nerf qui contrôle le muscle visé. 
Nous nous intéresserons plus particulièrement à l'électrostirnulation de la vessie chez les 
patients paraplégiques. Le moyen le plus efficace et le plus sûr de stimuler les muscles de 
la vessie est d'envoyer des impulsions de courant à travers une des branches du nerf 
sacré- Le courant est injecté par le biais d'une électrode en forme de gaine placée autour 
du nerf. 
Dans le cadre de ce projet de recherche, nous avons conçu, réalisé et testé un 
nouveau type d'électrode dédiée à la stimulation nerveuse. Grâce à I'utiIisation de 
matériaux métalliques aux propriétés mécaniques remarquables, les alliages à mémoire de 
forme, nous avons simplifié la manipulation et la mise en place de  I'éIectrode par le 
chirurgien- En effet, l'insertion d'une armature en alliage à mémoire de forme, au sein de 
la gaine de silicone qui constitue le corps de l'électrode, permet de renforcer la gaine tout 
en conservant une grande souplesse de manipulation. 
Le premier chapitre de ce mémoire est un aperçu des techniques 
d'électrostimulation et des différents modèles d'électrodes utilisées jusqu'à présent. Le 
second chapitre détaille le processus de conception de la nouvelle électrode proposée 
ainsi que le procédé de traitement des alliages à mémoire de forme. Le troisième chapitre 
est principalement constitué d'un article soumis au journal rt IEEE Trmct iom on 
Rehbilifatiun Engineering ». Cet article comprend les informations essentielles à la 
compréhension du fonctionnement des électrodes et décrit le procédé de fabrication que 
nous avons mis au point. Il contient également une étude approfondie du comportement 
mécanique des électrodes ainsi que les résultats des études cliniques réalisées en phase 
aiguë. Le chapitre IV comporte quelques compléments à l'étude mécanique présentée au 
chapitre précédent. Enfin, le cinquième chapitre décrit la conception d'un générateur de 
stimuli dédié aux expérimentations hz vivo en phase aiguë des électrodes et intégré sur 
circuits programmables (FPGA). Les principaux résultats de ce travail de recherche 
figurent dans la section correspondante de l'article du chapitre III et n'ont donc pas été 
repris dans un chapitm spécifique. Ii s'agit aussi bien des résultats des études cliniques 
réalisées que des conclusions des tests in v i ~ o  et des simulations menées dans le cadre de 
l'étude mécanique. Cependant, par soucis de cohérence, certains éléments de résultats 
sont brièvement repris et complétés au sein des chapitres IV et V. 
CHAPITRE 1 
STIMULATION NERVEUSE ET TYPES D~ÉLECL~ODES UTILEÉES 
1.1 Principe de Ia stimulation nerveuse 
1.1.1 Domaines d'appiication 
La stimulation nerveuse par courant électrique s'est développée de façon 
importante depuis trois décennies. Ii s'agit d'envoyer sur le nerf au moyen d'une 
électrode une série d'impulsions de courant se rapprochant du potentiel d'action circulant 
naturellement sur le nerf. Ce signai, injecté à un point fixe du nerf, se propagera alors 
dans les deux directions par les mêmes mécanismes naturels qui conduisent les potentiels 
d'actions. 
Dans un premier temps la recherche a principalement porté sur un premier type 
d'application : le soulagement de la douleur [1-31. En effet, la stimulation électrique d'un 
nerf peut soulager des douleurs d'origine nerveuse. Puis parallèlement, un autre domaine 
d'application s'est dessiné : I'activation des muscles par le biais des nedi qui les 
contrôlent. La maîtrise, par un moyen externe. de l'activité musculaire est un des enjeux 
essentiels du traitement des paralysies ou autres handicaps moteurs. De nombreux 
travaux portent actuellement sur la récupération de mouvements fonctionnels des 
membres supérieurs [4-51 et infërieurs [6-71, mais nous verrons que la récupération de 
fonctiomalité au niveau de certains organes tels que la vessie reste un enjeu important 
pour les paraplegiques 18-10]. En effet, de nombreux patients ont perdu I'usage de telle 
ou telie partie de leur corps sans que les muscles eux-memes ne soient endommagés, seul 
le processus naturel d'activation est déficient. On peut alors rendre à ces patients l'usage, 
au moins partiel, de leurs muscles en les stimulant à l'aide de systèmes externes ou 
implantés, soit directement au niveau du muscle, soit par le biais du nerf de contrôle. 
1.1.2 Les différentes techniques de stimulation 
La stimulation musculaire est un concept simple mais présente d'importants 
inconvénients. Le courant de  stimuIation est beaucoup plus élevé que dans le cas de la 
stimulation nerveuse, ce qui pose des problèmes de fatigue du muscle à long terme [1 11, 
augmente le risque de corrosion de I'électrode [12] et réduit la possibilité d'utiliser des 
stimulateurs totalement implantables en raison de la trop grande consommation de 
puissance. D'autre part, l'électrode doit être fixée directement sur le muscle. Elle est 
donc mécaniquement plus sollicitée, ce qui augmente les risques de cassure au niveau des 
fils de connexion. En outre, le nombre d'électrodes, et donc le nombre de muscles 
contrôlables, est limité par des critères anatomiques [7]. Enfin, il est difficile de contrôler 
précisément la réaction du muscle parce que d'une part ses caractéristiques dépendent de 
sa longueur, qui varie durant le mouvement 1131, et que d'autre part il peut être influencé 
par les stimuli destinés aux muscles voisins [14]. 
La stimulation nerveuse apparaît donc comme une méthode plus sûre mais aussi 
plus délicate. L7é1ectrode est en généra1 pIacée très en amont du muscle considéré, sur un 
nerf suffisamment gros pour permettre i'inaallation en toute sécurité. Cependant ce nerf 
regroupe diverses fibres innervant parfois plus d'une dizaine de muscles différents. A6n 
de n'activer qu'un seul de ces muscles, on utilise des techniques de stimulation sélective. 
Ceci peut être réaiisé en entrant en contact directement avec les fibres nerveuses au sein 
du nerf grâce à une électrode ou une matrice d'électrodes intraneurales [ 15-1 81. On peut 
aussi utiliser une électrode extraneurale comportant plusieurs sites de  contact 
spatialement répartis en fonction de la position des différentes fibres à l'intérieur du nerf. 
Enfin, on peut stimuler sélectivement les fibres nerveuses a partir d'un même site de 
contact en transmettant au nerf un stimulus approprié. En effet, chaque type d e  fibre est 
particulièrement sensible a un stimulus d'une certaine fréquence et d'une certaîne 
amplitude. On peut donc, en envoyant le signal approprié, actionner un seul des muscles 
innervé par le nerf considéré. On peut également stimuler sélectivement plusieurs muscles 
en superposant les signaux de stimulation des fibres nerveuses correspondantes. D'une 
façon générale, la sensibilité d'une fibre nerveuse dépend de sa grosseur qui traduit en 
réalité son inertie électrique. Plus une fibre est grosse, pius son seuil d'activation est élevé 
et plus elle est lente à réagir, elle sera donc sensible à un stimulus de haute ampiïtude et 
de basse fiequence[15, 191. Cette dernière technique n'est applicable que si le nombre de 
muscles mis en jeu est assez restreint, comme c'est le cas pour le système urinaire. En ce  
qui concerne la stimulation motrice des membres inférieurs ou supérieurs, il faudra avoir 
recours à des électrodes intra ou extraneurales multipolaires. 
1.1.3 L'enregistrement d'ilectroneurogrammes 
Pour stimuler correctement un nerf, i1 est nécessaire de connaître les 
caractéristiques des potentiels d'action y circulant : amplitude, largeur des impulsions, 
fiéquence. Ii est donc important de pouvoir enregistrer l'activité nerveuse- Les 
électroneurogrammes sont égdement utilisés pour diagnostiquer des disf?onctiomements 
nerveux ou pour fournir des uiformations aux dispositifs de stimulation afin de réajuster 
les paramètres en temps réel. 
1.1.4 Le contrôle de l'activité vésicale 
La stimulation nerveuse est en particulier utilisée chez des patients dont la colonne 
vertébrale a été endommagée- La connexion nerveuse entre le cerveau et certains muscles 
a de ce fait été rompue, rendant impossible le contr6ie de leurs membres inférieurs et de 
certains organes. L'équipe Polystim dirigée par le professeur M. Sawan développe depuis 
plusieurs années un dispositif de stimulation des muscles de la vessie 18, 201. Ce projet a 
pour objectif de redonner aux patients paraplégiques une certaine autonomie pour vider 
leur vessie. 
Le dispositit représenté sur la Figure 1.1. se compose d'un contrôleur externe, 
d'un implant et d'une électrode. Le contrôleur envoie l'énergie et les infornations 
nécessaires à la stimulation par lien à radio-fréquences à Fimplant électronique place sous 
la peau du patient. Ce dernier génère le signal éiectrique de stimulation et le transmet à 
l'électrode via des fils de connexion en acier inoxydable gain& de Téflon. Lors des tests 
réalisés sur l'animal (chiens), l'électrode, de forme tubulaire, est placée sur la branche S 2  
du nerf sacré. Elle est installée lors d'une intervention chinugicale consistant à découper 
l'enveloppe osseuse du canal spinal pour exposer les diverses branches du nerf sacré. Le 
contact électrique est assuré par des bandes de platine placées sur la face intérieure de 
I'électrode- Le système actuel est testé chez des chiens de taille moyenne. Parallèlement, 
un amplificateur dédié a été conçu pour enregistrer L'activité nerveuse naturelle de la 
branche S2. A terme, il sera intégré comme élément de rétroaction au système de 
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Fi- 1.1 : Dis~ositif mur la stimulation nerveuse de la vessie. 
1.2 Types d'électrodes existantes 
Diverses équipes de recherche ont développé, depuis deux décennies, plusieurs 
types d'électrodes. D'une manière générale, ces électrodes peuvent aussi bien seMr à la 
stimulation qu'à I'enregistrement d'électroneurogrammes. On distingue les électrodes 
extraneurales. qui viennent entourer le nerf et injectent ou enregistrent les stimuli depuis 
sa paroi externe, et les électrodes intraneurales qui prennent en général la forme de fines 
aiguilles introduites au cœur du ne6  Ce dernier type d'électrodes permet d'utiliser des 
courants de stimulation plus faibles et de mieux cibler les fibres nerveuses à stimuler- 
Cependant, elles sont plus difficiles à mettre en place et comportent beaucoup plus de 
risques d'endommager le nerf [21]. Elles sont donc moins employées dans les 
applications cliniques de stimulation nerveuse. On s'intéressera ici plus particulierement 
aux électrodes extraneurales. Parmi celles-ci, on peut distinguer deux grandes familles : 
les électrodes cylindriques et les électrodes en spirale. Ces électrodes sont en général 
constituées d'une gaine en silicone biocompatible sur laquelle sont placés des contacts 
métalliques. On peut également noter que des matériaux métalliques aux propriétés 
mécaniques particulières, les Alliages à Mémoire de Forme (AMF), ont déjà été introduits 
dans la composition d'électrodes de stimulation nerveuse pour faciliter leur installation ; 
mais il s'agissait d'électrodes de type intraneural utilisées dans le cadre d'applications 
dinérentes de celle qui nous intéresse ici- 
1.2.1. Les éiectrodes cylindriques 
Ces électrodes sont formées d'un tube de silicone, fendu longitudinalement et constituant 
ce que l'on appelle le "cuff', ou gaine, dont on vient entourer le nerf. Les contacts 
métalliques, sous forme de fds ou de feuillets sont fixés sur la face interne & la gaine. 
Lors de I'implantation, le chirurgien entrouvre la gaine et la positionne autour du nerf. 
Puis, iI la maintient en place à l'aide d'un système de fermeture plus ou moins 
complexe. 
C'est le type d'électrode le plus facile à fabriquer et le plus couramment utilisé. 
Le modèle le plus simple 122-251 consiste en une portion de tube de silicone disponible 
commercialement qui a été ouvert longitudinalement et sur la paroi interne duquel on a 
cousu des füs multi-brins en acier inoxydable. Ces électrodes, de structure très souple, 
doivent être maintenues autour du nerf par des sutures nouées sur son pourtour. Ce type 
d'électrodes, représenté sur La Figure 1.2, est commercialisé par la compagnie 
Microprobe (Clarksburg, MD). 
Sutures nouées Gaine de silicone 
autour de la gaine 
Fils métalliques de CO 
cousus sur la gaine 
Fieure 1.2: Vue en cou= du modèle Ie   lus courant d'électrode de tv~e cvlindriaue 
Les électrodes utili*sées jusqu'à présent par l'équipe PoIystim sont également de 
type cylindrique mais d'un modèle un peu plus élaboré Figure 1.3)- Elles sont 
fabriquées au Danemark par Haugland 1261. En moulant I'électrode autour d'une tige 
métallique servant de matrice, on obtient une electrode dont la surface interne est 
régulière et de diamètre précis. Les contacts sont constitués de bandes découpées dans 
un feuillet de platine et ancrées sur la face interne de la gaine de silicone sur la quasi 
totalité de sa circonférence. 
Contact en feuillet de pIatine 
ancré dans Ia gaine 
Gaine de silicone ' 
a) b) 
Figure 1--3: Électrode de tym cvlindnaue avec contacts en feuillets de  latine : 
a) cou* transversale. b) cou= loneitudinale. c) vue en mrsmctive (sans les sutures). 
13.2. Les électrodes en spiraie 
Ce type dY8ectrode st l'alternative la plus répandue aux électrodes cylindriques.. 
Il s'agit toujours de réaliser une gaine de silicone venant se positionner autour du nerf 
mais la gaine est ici constituée d'une double feuille de silicone qui s'enroule en spirale 
autour du nerf [2n. La gaine est formée de deux feuiilets de silicone de même largeur 
mais de longueurs différentes et d'un feuillet d e  platine. La plus courte des feuilles de 
silicone est étirée jusqu'à la longueur de la seconde. Le feuillet de platine, puis la feuille 
de silicone non étirée y sont ensuite collés. L'ensemble a alors tendance à s'enrouler sur 
lui-même en spirale (Figure 1.4). Des fenêtres sont ouvertes sur la feuille intérieure pour 
permettre le contact électrique entre le platine et le nerf Lors de l'implantation, 
l'électrode est déroulée par le chirurgien puis positionnée de telle sorte qu'une fois 
relâchée, elle se ré-enroule autour du nerf L'avantage de ce type de design est double- 
Premièrement, l'électrode n'a plus besoin d'être suturée autour du nerf Deuxièmement, 
comme il sera détaillé par la suite, la structure en spirale permet à l'électrode de se 
« dilater » en cas de godement du nerf. ce  qui n'était pas le cas des électrodes 
cylindriques. On peut donc implanter en toute sécurité des électrodes dont le diamètre 
interne est très proche de celui du nerf. L'épaisseur globale de la gaine est en revanche 
plus importante que dans le cas des électrodes cylindriques décrites précédemment. 
On note égaiement que d'autres modèles d'électrodes en spirale ont été réalisés à 
l'aide de techniques de photolithographie sur un film fin de substrat poiymérïque flexible 
(polyamide) 1281. La photolithographie permet de deposer des éïéments de métallisation 
de façon très précise afin de former les zones de contact et de connexion. Par rapport au 
design précédent, le substrat remplace le feuillet externe de silicone, ce qui conduit à des 
electrodes beaucoup moins épaisses. Cependant, des études ont révélé d'importants 
problèmes de biocompatiiilité liés i l'utili-sation des substrats 1291. Il s'agit en effet de 
matériaux plus rigide que le silicone; qui ont tendance à se craqueler 10rsqu'iIs sont 
contraints en flexion, De plus, leur très fine épaisseur rend leurs arêtes assez tranchantes 
pour endommager les tissus nerveux. 
7 , Double feuille 
W r e  1.4: Électrode en soirale formée de deux feuillets de silicone. 
1.2.3 Autres types d'électrodes extranedes 
A mi chemin entre les designs en spirale et cylindrique, se trouve l'électrode à 
gaines cylindriques concentriques 1291- Ce modèle, représenté sur la Figure 1.5, allie la 
simplicité de fabrication des électrodes cylindriques ?i la capacité d'expansion des 
électrodes en spirale puisque les deux gaines sont iibres de glisser l'une sur l'autre. De 
plus, tout comme ces dernières, eues ne nécessitent pas l'emploi de sutures. En 
revanche, eues sont relativement épaisses, très ciBiciles à mettre en place et sont 
susceptibles de s'échapper du nerf si le glissement des gaines est trop hnpomt. 
Gaine de silicone 
Gaine de silicone 
extérieure de main tien 
Fils de contact 
Gaine extérieure 
fine et flexible 
Gaine intérieure 
épaisse 
Scellés de silicone (I'un est 
fixé avant lors de la 
fabrication de l'électrode, 
l'autre durant la mise en 
place) 
Fimire 1.6: Variante de l'électrode à zaines cvlindriaues concentriques. 
Pour résoudre ces probI&mes, ce design a été adapté tel que décrit à la Figure 1-6- 
L'électrode est moins épaisse et les deux gaines sont reliées, ce qui limite le glissement. 
Cependant, les études cliniques ont montré que la structure n'était pas assez rïgiàe pour 
se maintenir fermement sur le nerf. L'autre côté de la gaine externe doit donc être scellé 
à la gaine interne par une goutte de silicone appliquée durant l'opération cbinvgicale, Il 
en résulte une iostdation particdièrement delicate et complexe. De plus, I'électrode se 
retrouve fixée avec un diamètre donné, ce qui revient à une stmctme d'électrode 
cylindrique, en plus compliquée. 
Plus proche des électrodes en spirale, on peut citer l'électrode hélicoïdale 
développée par le Huntington Medical Research Institute 1301, généralement connue 
sous l'appellation <C Huntington helix W. Cette électrode, représentée sur la Figure 1.7, est 
constitué de deux rubans de platine ou d'iridium enrobés de silicone et enroulés sous 
forme de deux helices de sens contraire afin d'éviter tout glissement. ElIe offre les 
avantages des électrodes en spirale tout en étant beaucoup moins épaisse- Elle reste 
cependant délicate à mettre en place. 
Gaine de silicone 
hélicoïdale avec feuillet de 
platine sur sa face interne 
Nerf 
entoiités de silicone: 
Finure 1-7: ÉIectrode hélicoïdale, 
12.4. Exemple d'une éiectmde utilisant les alpapes à m6moire de forme 
Bien qu'il s'agisse d'une éiectrode intraneurale, il est intéressant de noter le 
mécanisme de fermeture de l'électrode 2 armature en Alliage à Mémoire de Forme 
(AMF) développée récemment par Niemi et Hamy [3 11. Cette éiectrode (Figure 1.8) 
utilise, pour étabk le contact électrique, de fines aiguilIes d'acier qui pénètrent à 
l'intérieur du nerf lorsque l'électrode se referme- La fermeture est activée par un ruban 
en alliage à mémoire de forme qui est ouvert à basse température et se referme à la 
température du corps. Les propriétés de mémoire de forme sont utilisées ici pour faciliter 
l'installation de l'électrode mais aussi pour générer la force nécessaire à la pénétration 
des aiguilles dans le nerf, 
Si le recours à ce type de matériaux permet une implantation plus facile et plus 
rapide, il est cependant exclus d'utiliser pour notre application un tel procédé, 
susceptible 
Support de l'aiguille et 
fil de connexion 
Ruban en AMF 
Aiguille de contact 
pénétrant dans le nerf 
Fieure 1.8: Électrode intraneurale utilisant les alliages à mémoire de forme. 
d'endommager sérieusement le nerf En outre, la fabrication de l'élément AMF utilisé 
pour cette électrode h-t appel à des technologies au laser relativement coûteuses et 
difficiles à mettre en œuvre, Cette électrode n'a pour ['heure été employée que lors de 
tests en phase aiguë. Elle a de plus posé quelques problèmes de positionnement car il faut 
pouvoir placer très précisément l'électrode pour que les aiguilies pénètrent correctement 
dans Ie ne* 
1.3 Lacunes des électrodes existantes 
On ne considère, dans la présente analyse, que les électrodes extraneurales, à 
savoir les électrodes cylindriques et les électrodes en spirale et leurs variantes. 
1.3.1 Une implantation ddicate 
Quel que soit le type d'électrode choisi. la procédure chirurgicale de placement de 
l'électrode est délicate. Dans le cas des électrodes cylindriques, la gaine doit être refermée 
sur place. Avec les électrodes qui sont utilisées actuellement. le chirurgien doit nouer 
quatre sutures sur la gaine, ce qui est difficile à réaliser, vu les dimensions de la gaine, la 
profondeur à laquelle se situe le nerf et la proximité de nombreux autres nerfs très 
fiagiles. Dans le cas des électrodes en spirale ou hélicoïdale, si aucun moyen de fermeture 
n'est nécessaire, le placement est pourtant particulièrement délicat puisqu'il faut dérouler 
la spirale qui est très serrée et faire en sorte qu'elle se réenroule correctement autour du 
nerf sans le pincer ni l'endommager d'aucune façon. Nous avons déjà mis en évidence la 
dïfliculté d'implantation des électrodes a gaines cyiindnques concentriques à la 
section 1 -2.3. 
1.3.2 Des risques d'endommagement du nerf 
Même avec les électrodes extraneurales, de nombreux cas d'endommagement des 
nerfs ont été observés. Outre les dommages d'origine électriques causés par exemple par 
une fréquence de stimulation trop élevée [30] ou un courant continu 1191, les causes sont 
essentiellement de nature mécanique [6.32,33]. Une des principales causes réside dans la 
traction exercée sur les fils de connexion de I'electrode, souvent induite par la proximité 
d'un muscle moteur [30]. On note également des problèmes de coupures par des arrêtes 
vives métalliques lorsqu'une technologie basée sur les films fins est employée [33]. Enfin, 
de très nombreux cas de compression. voire d'étouffement du nerf, ont été constatés avec 
des électrodes de type cylindriques aux dimensions trop ajustées [34]. [35]. En effet les 
électrodes cylindriques sont de diamètre fixe et ne peuvent donc être implantées en toute 
sécurité que sur des nerfs de diamètre nettement inférieur. Une telle différence de 
diamètre permet toutefois un contact électrique suffisant pour la stimulation car 
I'enviro~ement du nerf est légèrement conducteur et les courants de stimulation 
relativement importants (de l'ordre du milliampère). En revanche. elle est gênante lorsque 
I'on veut enregistrer l'activité nerveuse car les courants de fuite sont alors importants 
relativement au signal électrique parcourant le nerf (de l'ordre du nanoampère) . De plus, 
jusqu'à ce que l'électrode soit encapsulée dans des fibres de collagènes résultant de la 
réaction immunitaire de l'organisme, une gaine trop lâche est susceptible d e  se déplacer le 
long du nert: générant des frottements qui peuvent endommager le n e 6  
Comme nous l'avons vu, les électrodes en spirale et de type hélicoïdal ont été 
développées pour remédier à œ problème. Eues sont conçues pour épouser étroitement le 
nerf sans l'étouffer et être capabIes de s'adapter a une éventuelle van-ation du diamètre du 
nerf f lusieurs études cliniques ont vérifié avec succès leurs propriétés à long terme [27), 
[12], 1361. D'autres expériences ont en revanche montré qu'après quelques semaines, la 
croissance de fibres de collagène entre les différentes couches de la spirale les empêchait 
de glisser correctement !es unes sur les autres, fixant alors la gaine avec un diamètre 
donné [29]. De plus. il est difficile de prévoir avec précision le diamètre intérieur de la 
spirale lors de la fabrication, car le feuillet de platine modifie le comportement mécanique 
de la stmcture. L'électrode hélicoïdale semble donc plus fiable. Elle offre cependant 
moins de  possibilités pour le placement de contacts multiples en vue d'une stimulation 
sélective. 
1.4 Objectif du présent projet 
L'objectif principal est de concevoir un nouveau type d'électrode dont 
l'implantation est à la fois facile et rapide tout en offiant un maximum de sécurité au 
patient. Puisque l'utilisation de matériaux à mémoire de forme semblent faciliter 
grandement i'insiallation de l'électrode. nous nous proposons d'associer cette méthode à 
un modèle d'électrode extraneurale simple à fabriquer- Le p ~ c i p e  de la nouvelie 
électrode consiste à inclure, dans la gaine d e  silicone d'une électrode cylindrique 
<c classique », une armature en m a g e  à Mémoire de Forme (AMF). Le rôle de cette 
armature est d'assurer la fermeture de Pélectrode de façon simple et rapide ainsi que son 
maintien sur le n e e  sans avoir recours à des sutures, 
Dans un deuxième temps, nous analyserons la possibilité d'adapter la technique 
proposée à un design légèrement plus complexe permettant à l'électrode de  se dilater en 
cas de gonfiement du nerfafin de pouvoir utiliser sans danger des électrodes de diamètre 
plus proche de celui du nerf. 
CHAPITRE 2 
CONCEPTION D'UNE ÉLECTRODE À ARMATURE EN 
ALLIAGE A MÉMoIRE DE FORME 
Ce chapitre détaille la démarche suivie lors de la conception des nouvelles 
électrodes. Dans un premier temps, nous avons élaboré le cahier des charges du dispositif 
en analysant ses différents requis fonctionnels. Puis, nous nous sommes penchés sur les 
propriétés mécaniques des AMF a6n de déterminer dans quelles mesures elles pourraient 
être appliquées aux électrodes neurales. Nous avons ensuite envisagé deux géométries 
pour les armatures et sélectionné l'une d'elles sur la base de différents critères- Enfin, à 
l'aide de données théoriques et d'essais expérimentaux successifs, nous avons mis au 
point le traitement thermique adéquat pour chaque type d'armature (armature à mémoire 
de forme et armature superélastique)- Le mode de fonctionnement des électrodes 
proprement dites et leur procédé de fabrication seront décrits au sein de l'article figurant 
au chapitre 3, 
2.1 Requis fonctionnel des éiectrodes 
Après avoir identifié les principaux problèmes posés par les électrodes 
actuellement utiIisées et avoir déterminé l'objectif de notre recherche, il convient 
d'analyser dans le détail les différents critères que doivent respecter les nouvelles 
électrodes. On peut classer ces critères en cinq catégories : la géométrie, la 
biocompatibilité, Le comportement mécanique, la fonctionnalité électrique et la facilité 
d'implantation- 
2.1.1 Critères géométriques 
Le nerf peut être considéré comme un cylindre souple, de section quasi-circulaire. 
Chez les chiens de taille moyenne sur lesquels sont actuellement expérimentés les 
implants, le diamètre de la branche S2 du nerf sacré est de l'ordre de 1.05 mm a0.15 mm 
[37]. Ce diamètre est spatialement constant sur la longueur de la gaine (entre 1 cm et 
2 cm), mais if peut subir des variations temporelles en raison d'un afnux soudain de sang 
dans les vaisseaux qui l'imyent. C'est ce qui se produit notamment dans les semaines 
suivant l'implantation lors de la formation d'un oedème dit postopératoire. Il s'agit d'une 
réaction presque systématique du système immunitaire, qui n'a pas d'infiuence néfme à 
moins que le nerf ne se trouve confiné dans un espace trop réduit, 
Dans un premier temps, nous avons donc choisi de respecter le critère de 
l'Association for the Advancement of Medical Instrumentation (AAMI) [38] conseillant 
d'utiliser une électrode dont le diamètre intérieur est une fois et demi plus grand que le 
diamètre du nerf Les électrodes utilisées jusqu'à présent par notre équipe Polystim (voir 
section 1.2.1) respectent également ce critère avec un diamètre interne de 1.5 mm. Lors 
d'une seconde étape, nous avons envisagé un design légèrement différent permettant 
l'utilisation d'électrodes entourant plus étroitement le nerf. 
Quand aux autres dimensions, elles doivent rester proches de celles des électrodes 
actueues : longueur de 1 cm a 2 cm et diamètre externe inférieur à 3 mm. La longueur de 
l'électrode est limitée par les critères chirurgicaux: le nerf visé, situé à l'ùuéneur de la 
colonne vertébrale, est dacilement accessible ; le chimrgien pratique une ouverture ne 
dépassant pas 8 cm2 et seulement deux ou mis centimètres de longueur de nedis pourront 
être exposés pour placer i'électrode. L'épaisseur de l'électrode n e  constitue pas un critère 
strict, mais plus la gaine de silicone est épaisse, plus les risques de frottement sur les nerfs 
avoisinants sont importants. Pour que les effets secondaires de l'implantation de 
l'électrode sur i'organisme soit minimau~ iI faut donc restreindre le plus possible ses 
dimensions. La longueur peut donc être réduite mais il faut conserver un écartement 
minimal entre les contacts pour des raisons de fonctionnalité électrique. En outre, 
l'électrode doit être suffisamment épaisse pour que sa manipulation soit aisée. Il faut 
également prendre en compte le fait que le Silastic utilisé pour la gaine est beaucoup plus 
souple que les parties métalliques et n'y adhère pas bien, il doit donc, en général, être en 
quantité suffisante pour permettre une fixation solide des contacts. 
2.1.2 Biocornpatibilité 
- Comme toute intrusion de corps étranger, l'implantation de l'électrode va 
provoquer une réaction de la part de l'organisme. Celui-ci va tout d'abord réagir a 
l'opération elle-même par la formation, sur le nert: d'un oedème postopératoire. Cet 
oedème apparaît quelques jours après l'intervention, puis disparaît progressivement. A 
plus long terme, le système immunitaire réagit en encapsulant l'électrode et les fils de 
connexion dans un amas compact de fibres de collagène. La présence de t'électrode va 
donc induire une série de contraintes mécaniques, discutées à la section 2.1.3, dont il 
faudra tenter de minimiser les conséquences néfàstes. On parle alors de biocompatibilité 
mécanique- 
Ces réactions immunitaires sont normales et même inévitables, mais l'organisme 
peut être mis en danger si les matériaux utilisés ne sont pas chimiquement biocompatibles. 
On n'utilisera donc que des matériaux totalement biocompatibles. Cest le cas pour le 
silicone, le platine, le Téflon0 et i'acier inoxydable. Le NiTi (alliage de nickel et de titane) 
est un AMF dont la biocompatibilité est pour l'heure jugée satisfaisante mais les études 
menées à ce sujet sont encore incomplètes. il est cependant déjà utilisé dans de 
nombreuses applications biomédicales telles que les stents cardiovasculaires [39-401. On 
prendra quand même soin d'isoler totalement la structure AMF de l'organisme par du 
silicone- 
2.1.3 Critères mécaniques 
On peut distinguer, au niveau du site d'implantation, trois types de contraintes 
mécaniques : 
La pression sur la face interne de l'électrode, c'est à dire a l'interface nerf-électrode, 
est déterminée par le rapport des diamètres de I'électrode et du nerf Cette pression 
est donc augmentée lorsque le diamètre du nerf croît, en particulier lors de  la 
formation d'oedème postopératoire'. Des études ont montré que cette augmentation 
peut aller jusqu'à 30% du diamètre initial [41]. La capsule fibreuse2 contribue 
également à augmenter cette pression dans la mesure où elle peut écraser la gaine de 
silicone de L'eIectrode sur le nerf Des tests cliniques ont permis de déterminer 
l'influence de cette surpression sur les axones 1421 et le flux sanguin intraneural [43]. 
La Figure 2- 1 illustre les résultats obtenus- 
La pression sur la face extérieure de l1é1ectrode est en principe constante et égale à la 
pression ambiante dans Iforganisme_ Cependant, la capsule fibreuse est susceptible 
d'exercer une surpression sur la gaine de l'électrode, et par conséquent sur le nerf. 
80 mm Hg Dégénération axonale 
Flux sanguin capillaire stoppé 
20 mm Hg Perturbation du flux sanguin veineux 
10 mm Hg Démyélination axonale 
Fieure 2.1 : Influence d'une surnression sur les axones et le flux sanain intraneural. 
1 Réaction du système immunitaire se traduisant par un gonflement des tissus au cours des quelques 
semaines suivant l'interuention cliinugicale (voir section 2.1.2). 
' Réaction du système immunitaire a long terme visant à isoler un corps étranger du reste de l'organisme 
par une capsule plus ou moins rigide de fibres de collagène (voir d o n  2- 1-2)- 
Les fiottements sur les faces externe et interne de t'électrode sont en principe assez 
faibles, puisque le nerf considéré est situé dans une région de l'organisme relativement 
stable. Cependant, si la gaine est beaucoup plus large que le nerf, i'électrode peut se 
déplacer et engendrer des fiottements. Cependant, une fois la capsule fibreuse en 
place, I'électrode sera maintenue sans mouvement sur le nerf 
Un autre critère important est la rigidité globale de l'électrode- En effet, la 
structure finale silicone-platine-AMF doit être sunisarnment rigide pour empêcher le nerf 
de sortir de la gaine lors d'un éventuel mouvement de I'électrode. Le rôle de l'armature en 
AMF est de conférer a la gaine de l'électrode une rigidité suffisante pour éviter de 
recourir à des systèmes de fermeture plus complexes tels que les sutures- D'un autre côté, 
la structure ne doit pas non plus être trop rigide car le chirurgien aurait dors des 
dficultés à I'ouwîr au moment d e  I'implantation. De plus, une armature trop rigide 
pourrait, tors de l'ouverture de I'électrode, déchirer Ies fines parois de silicone de la 
gaine. 
2.1.4. Critères electriques 
Il est évidemment indispensable que I'électrode possède Ia fonctionnalité 
électrique requise. II faut donc prendre garde, en ajoutant I'armature en AMF, de ne pas 
modifier le comportement électrique du système- L'armature devra donc être 
électriquement isolée des contacts de platine par du silicone. 
D'autre part, un soin tout particulier doit être apporte à la connexion des fiIs aux 
contacts de l'électrode car elle représente la partie de l'électrode la plus sollicitée 
mécaniquement, et donc la plus grande source de pannes. Les fils doivent être très 
flexibles et être soudés sans l'aide d'autres matériaux pour satisfaire aux exigences de 
biocompatibilité. On optera donc pour une soudure à l'arc électrique. 
Enfin, la géométrie des électrodes 
électriques.. Dans le cas d'un enregistrement 
doit être adaptée en fonction des besoins 
d'électroneurogrammes. l'électrode doit être 
en contact le plus étroit possible avec le nerf, être faite d'un matériau non conducteur, et 
sa longueur doit être environ trois fois plus grande que la constante d'espacement des 
axones3 [44]. Une configuration tripolaire est conseillée afin d'éliminer l'influence des 
signaux produits par l'activité musculaire (EMG) en reliant les contacts extérieurs, le 
contact central servant à l'enregistrement proprement dit. Les contacts externes doivent 
donc être placés symétriquement de part et d'autre du contact central et toutes les 
impédances devront être minimisées. 11 est de plus conseillé de ne pas placer les contacts 
trop près du bord de la gaine de l'électrode afin de minimiser les courants de fuite [45]. 
Dans le cas d'une électrode de stimulation, les courants circulent entre une paire 
de contacts. La surface de chaque contact doit être suffisante pour limiter la charge 
injectée dans les tissus nerveux 1461. On utiIise généralement des contacts circonférentiels 
afin de stimuler de façon homogène les différentes fibres nerveuses. L'espacement entre 
les contacts doit être de l'ordre de la constante d'espacement des axones visés. 
3 Dimension caractéristique de l'organisation des cellules nerveuses au sein d'un même nerf. 
Cependant, des configurations plus complexes avec contacts multipolaires sont utilisées 
lorsque l'on veut stimuler sélectivement certaines fibres ou que l'on veut bloquer la 
propagation de l'information nerveuse dans l'une des deux directions C4.471. 
2.1.5 Facilité d'implantation 
Pour être facile à implanter. I'électrode doit d'abord être facile à manipuler. Ll faut 
donc prévoir un système permettant d'ouvrir facilement I'électrode. Ce système pourra 
être intégré à I'électrode lors de la fabrication et éliminé après implantation. 
D'autre part, nous verrons que si l'on choisit d'utiliser les propriétés de mémoire 
de  forme de l'armature, il existe un certain délai entre L'instant ou I'électrode est placée i 
i'intérieur de l'organisme et le moment ou celle-ci est totalement refermée. Pour laisser le 
temps au chirurgien de positionner correctement I'électrode. la fermeture ne doit pas être 
trop rapide (au moins quelques secondes). D'autre part, pour des raisons pratiques 
évidentes, elle ne doit guère non plus dépasser la dizaine de secondes. Dans un premier 
temps, ce délai pourra être évalué par un rapide calcul de transfert de chaleur. Il devra 
ensuite être observé lors des tests in vitro puis riz vivo des électrodes. 
2.2 Propriétés mécaniques des AMF 
Nous exposons ici les principales propriétés des matériaux AMF permettant à 
l'armature de fermer l'électrode et de la maintenir autour du nerf Les alliages à mémoire 
de fonne possèdent deux propriétés qui font leur spécificité : la mémoire de forme et la 
superélasti-cité. Nous présentons brièvement dans cette section les principes régissant ces 
propriétés. Pour une information plus complète sur le comportement des alliages à 
mémoire de forme, le lecteur pourra se reporter à des ouvrages spécialisés [48-501. 
2.2.1 La mémoire de forme 
Il est possible, par un traitement thermique approprié (chauffage à température 
donnée pendant une durée donnée), de faire "mémoriser" à un matériau AMF une forme 
voulue. En effet. ces matériaux possèdent deux phases solides, la martensite et l'austénite, 
et le passage, partiel ou total, de l'une à l'autre est provoqué par des contraintes 
mécaniques et/ou des variations de température. La martensite correspond à la phase dite 
basse température, tandis que I'austénite constitue la phase dite haute température. Le 
passage de la phase martensitique à la phase austénitique (dite transformation inverse) 
débute lorsque la température atteint 4. (a Austenite S t a ~  ») et est achevé quand la 
température atteint la valeur Ar (K Austenite Finish D). La transformation réciproque (dite 
transformation directe), de Fausténite vers la martensite commence lorsque la température 
décroît jusqu'à M. (a Martensite Start N) et est totale quand la température atteint Mf 
(K Martensite Finish »). Si l'on se trouve à une température où le matériau est totalement 
martensitique ( c'est a dire en dessous de la température &), et que l'on applique une 
contrainte au maténau AMF, celui-ci se déforme de façon quasi-plastique : quand la 
contrainte cesse. le matériau reste partiellement déformé. Si par la suite, ce matériau est 
chauffé au delà de  la température AL il retourne en phase austénitique en reprenant sa 
forme initiale- On peut imposer la forme du matériau en phase austénitique par le 
traitement themique cité plus haut. Ce phénomène, appelé mémoire de forme, est illustré 
à la figure 2.2. Le diagramme de gauche représente le cycle thermomécanique que l'on 
fait subir au matériau tandis que le diagramme de droite indique ses réactions en terme de 
déformation. Les 4 étapes du cycle sont les suivantes : 
Du   oint A au point B : On refroidit le matériau de la température Ti à la température 
Tz sans lui appliquer de contrainte. À TI, l'alliage est complètement en phase 
austénitique car on se situe au delà de  la température Ar ; à Tz, il est complètement en 
phase martensitique car on se situe au dessous de la température MF. On peut voir sur 
la diagramme de droite qu'il ne subit aucune déformation. 
Du point B au point C : On applique une contrainte en restant à température 
constante. On peut voir sur la diagramme de droite que le matériau se déforme sous 
l'effet de la contrainte- 
Du  oint C au   oint D : On relâche la contrainte en restant toujours a la température 
T2. On peut voir sur la diagramme de  droite que le matériau se déforme alors 
légèrement dans le sens inverse mais conserve une déformation résiduelle importante. 
4. Du point D au point E r A contrainte nulle, on réchauffe le matériau jusqu'à la 
température T2 afin de le faire passer en phase austénitique. On peut voir sur la 
diagramme de droite que le matériau revient à une déformation nulle, c'est à dire qu'il 
reprend sa forme initiale. Ce phénomène constitue ce que l'on appelle I'eflet mémoire 
de fome. 
La propriété de  mémoire de fonne peut être utilisée pour actionner la fermeture 
de I'armature AMF, et donc de l'électrode, autour du ne6 La forme mémorisée 
correspond alors à l'électrode en position fermée et la température de recouvrement de 
fonne Ar est ajustée Iégèrement au dessous de 37°C afin d'assurer une fermeture 
complète a la température de  l'organisme. 
Contrainte Co ntrauite 
I 11 V 'AL-' 
B A Température 
Température 
Fi-mre  2-2 : Com~ortement mécaniaue d'un alliage à mémoire de forme i1Iustrant la 
prooriété de mémoire de fonne 
L'autre propriété remarquable des alliages à mémoire de forme est la 
superélasticité. Ce phénomène est illustré à la Figure 2.3. On y voit que le diagramme 
déformationlconnainte, lors d'un chargement suivi d'un déchargement à une température 
constante et supérieure à Ar, se décompose en quatre phases (numérotées de 1 à 4 sur la 
figure). La première partie du chargement (phase 1) se traduit par un comportement 
élastique semblable à celui d'autres matériaux métalliques avec un module d'élasticité 
constant et assez élevé- Puis, lorsque la contrainte dépasse Ia valeur notée CM, le 
matériau change de phase, passant de L'austénite à fa martensite. La transformation est 
totale lorsque la contrainte atteint la valeur ow- Au fur et à mesure de leur apparition, les 
aiguilles de martensite formées s'orientent dans la direction de la contrainte subie afin de 
permettre au matériau de subir de plus grandes déformations. On remarque en effet sur la 
figure que, durant cette deuxième phase, une petite augmentation de la contrainte 
provoque une importante déformation- C'est ce phénomène que l'on nomme la 
superélasticité. Durant la phase 3, le matériau, complètement rnartensitique, retrouve un 
comportement classique. Puis, lors du déchargement, la contrainte atteint la valeur et 
la martensite commence à se transformer en austénite. Au cours de cette transformation 
(phase 41, qui prend fin quand la contrainte atteint la valeur ciu. le comportement est à 
nouveau superélastique. On remarque que les chemins de  chargement et de déchargement 
ne sont pas identiques, ce qui fait apparaître une hystérésis sur la courbe. La 
superélasticité conFee donc aux alliages à mémoire de forme la capacité à se déformer 
réversiblement de façon importante (8% environ) sous I'action d'une contrainte modérée. 
On notera enfin que la contrainte minimale O= nécessaire pour atteindre le régime 
superélastique est d'autant plus importante que la température de chargement est 




Figure 2.3 : comportement mécanique d'un alliage à mémoire de forme illustrant la 
En ajustant la température Ar du matériau AMF en dessous de la température 
ambiante, on obtient une armature superélastique qui allie une rigidité suffisante pour 
assurer un bon maintien de I'électrode autour du nerf à une grande souplesse de 
manipulation dès qu'une contrainte minimale est exercée par le chirurgien. 
2.3 Choix d'une géométrie pour l'armature 
Deux géométries ont été envisagées et réalisées. à panir de fils d'alliage Nickel- 
Titane (NiTi) à mémoire de forme. Ces armatures sont incorporées à la gaine de silicone 
de l'électrode en trois segments, un à chaque extrémité et le troisième entre les deux 
contacts. S'il s'agit d'une électrode tripolaire, on pIacera un segment entre chaque paire de 
contacts, ce qui mène à un total de 4 segments d'armature. Cette approche permet de 
limiter l'épaisseur finale de Ia gaine de l'électrode tout en assurant une fermeture 
homogène et une rigidité bien répartie sur toute la longueur de Ia gaine, En effet, si on 
plaçait i'arrnature sur toute la longueur de l'electrode, y compris au niveau des contacts, 
cela augmenterait considérablement l'épaisseur finale de l'électrode puisque rarmature 
serait dors placée par dessus des contacts, les deux étant séparés par une couche de 
silicone pour l'isolation électrique. 
2.3.1 Armature d'un seul tenant 
Cette armature est constituée d'un seul et même fil AMF auquel on a donné, par 
traitement themique, une forme de sinusoïde courbée de façon cylindrique. Elle est 
représentée à la Figure 2.4. Plusieurs échantillons, de différents diamètres, ont été réalisés 
en Russie, par le biais d'une collaboration entre notre équipe et celle du professeur 
Prokoshkin, à partir de fils de NiTi de diamètre 0.16 mm et 0.22 mm [40]. Cette 
géométrie n'a pas été retenue pour des raisons qui sont exposées à la section suivante. 
Figure - 2.4 : Géométrie de l'armature en un seul tenant : 
a) armature en position ouverte. b) armature en position fermée. après imolantation. 
2.3.2 Armature constituée d'anneaux indépendants 
Cette armature se constitue d'une série d'anneaux indépendants les uns des autres, 
disposés parallèlement comme indiqué à la Figure 2.5. Nous avons réalisé ces armatures 
dans les laboratoires de l'École Polytechnique a partir de fils de NiTi de diamètres variant 
entre 0.1 mm et 0.3 mm. Cette géométrie apparaît mieux adaptée aux besoins de notre 
application que la géométrie en un seul tenant. En effet, le diamètre est plus régulier et 
mieux contrôle- De plus, les anneaux ou bagues de NiTi sont juaaposés et offrent ainsi 
une meilleure compacité et donc une plus grande rigidité pour une même longueur 
d'armature. Il sera ainsi plus aisé de a doser D le nombre de bagues de NitTi pour ajuster 
la rigidité globale de l'électrode. D'autre part. il est rapidement apparu que les fils de 0.3 
mm de diamètre offraient une trop grande rigidité et déchiraient les parois de silicone de 
la gaine lors de sa manipulation. On choisit donc d'utiliser la géométrie en anneaux 
indépendants avec des ffls de NiTl de 0.1 mm de diamètre- Le traitement thermique 
appliqué au NiTi est abordé à la section 2.4, tandis que le procédé complet de fabrication 
de ce type barmaaire est décrit au chapitre 3. 
, Anneaux de NiTi 
Fine couche de siiîcone 
de maintien 
Fimire - 2.5 : Géométrie de I'armature constituée d'anneaux indépendants. 
2.4 Traitement thermique du NiTi 
Le traitement thermique est le point critique de la fabrication de l'électrode. En 
effet, c'est ce qui va permettre d'une part, de donner au fil de NiTi la forme désirée pour 
réaliser l'mature et d'autre part, de fixer la température de recouvrement de forme Ar 
de cette même annature. 
Pour donner au fi1 sa forme finale (forme dite haute température), il faut chauffer celui- 
ci, maintenu dans la forme voulue, à une température suffisamment élevée (pouvant aller 
de 300°C à 8W0c) durant un temps suffisamment Iong (d'une dizaine de minutes à 
plusieurs heures) pour éliminer la plupart des contraintes internes et réorganiser la 
microstructure du matériau. En effet le n1 de NiTi est livré par les compagnies sans 
forme en mémoire, il a été fibriqué par étirage à froid (a cold-drawn »), un procédé qui 
empêche l'effet mémoire en stabilisant la phase martensitique. Lors du traitement 
thermique, plus la température de chauffage est élevée, plus le temps requis pour éliminer 
ces contraintes, et donc faire mémoriser une forme, est faible- 
D'autre part, en allongeant la durée du traitement thermique, on modifie la 
température Af de recouvrement de forme qui est, dans le matériau brut, essentiellement 
fixée par sa composition chimique. En effet, un chauffage prolongé modifie la structure 
interne de la phase austénitique du matériau et par conséquent son comportement 
thermomécanique. Pour une température de traitement donnée, plus le temps de 
chauffage est long, plus la température de recouvrement de forme sera élevée. On pourra 
aussi obtenir la même température de recouvrement de forme en chauffant le matériau 
moins longtemps mais à une température plus élevée. Cependant, comme l'illustre le 
Tableau 2.1, la plage de température de recouvrement de forme que l'on peut atteindre 
par un tel traitement est limitée par la composition de départ du matériau (proportions 
respectives de nickel et de titane). 
- Pour la fabrication des électrodes à effet mémoire, nous avons utilise un fil de 
NiTi de la compagnie Shape Memory Applications, Inc (www.sma-inccom). livré avec 
une température de transformation par défaut de 40°C. Pour ce matériau, la température 
de recuit conseillée par le fabricant est de 450°C à 500°C. Nous avons donc choisi 
d'effectuer le traitement à une température de 470°C. Nous avons ensuite traité une série 
d'échantillons pendant des durées différentes. Puis nous avons évalué les températures de 
recouvrement de forme obtenues en observant la capacité des échantillons à reprendre la 
forme prédéfinie en les plongeant dans de l'eau thermostatée. 
Tableau 2.1 
Familles d'alliage NiTi 
et températures de 
recouvrement de forme 
accessibtes CC) 
AUiages haute température 
(60 - 120) 
Alliages moyenne température 
(20 - 40) 
Alliages basse température 













AlIiage non ou 
légèrement vieilli 
Nous avons observé qu'en dessous de Ih3O de recuit à 470aC, la forme finale 
n'était pas totalement « mémorisée ». En traitant le matériau lh30 à 470°C, on a obtenu 
une température de transformation de 35°C- En prolongeant la durée du traitement 
thermique, il a été observé une augmentation de  la température de transformation 
accompagnée d'une dégradation des propriétés mécaniques. 
Pour la fabrication des électrodes superélastiques, nous avons utilisé un fil de MTi 
de la même compagnie mais avec une température de transformation Ar de 10°C- On a 
observé que la mémorisation complète d'une forme déterminée nécessitait un recuit de 
2 heures à 470°C. Parallèlement, ce traitement ne semble pas affecter beaucoup la 
température de transformation qui reste aux environs de 10°C. 
CHAPITRE3 
RÉALXSATION ET CARACTÉRISATION DES ÉLECTRODES : 
ÉTUDE DU COMPORTEMENT MÉCANIQUE ET TESTS CLINTQUES 
Au chapitre 2, nous avons détaillé la démarche de conception des électrodes. 
Nous présentons dans le présent chapitre, les différems designs auxquels nous avons 
abouti. L'article reporté dans la première partie de ce chapitre, rassemble les informations 
concernant la géométrie et le mode de fonctionnement des électrodes, le procédé de 
fabrication mis au point ainsi que les tests de validation qui ont été menés. Le reste du 
chapitre présente un ensemble de compléments concernant le procédé de fabrication et les 
calculs effectués lors de la phase de validation. 
3.1 Introduction à l'article 
Nous présentons dans cette section un article intitulé a New Easy to InstaU Nerve 
Cuff Electrode Based on Shape Memory Alloy Armature : Fabrication, Modeling and 
Experimental Results » soumis à la revue « IEEE Transactions on Rehabilitation 
Engineering ». Cet article présente les différentes électrodes à armature AMF qui ont été 
réalisées. On peut distinguer deux types d'armatures différentes : a mémoire de forme ou 
superélastiques ; ainsi que deux géométries de gaines désignées sous les termes 
c type A » et « type B »- Le mode d'installation et de fermeture des électrodes est 
expliqué et le procédé de fabrication est brièvement exposé. Enfin, l'article détaille la 
méthode d e  validation et les résultats obtenus, en particulier du point de vue du 
comportement mécanique des électrodes. Leur facilité de manipulation et d'installation, 
leur capacité à se maintenir fermement sur le nerf sans moyen de fixation externe et leur 
possibilité de  dilatation en cas de  gonfiement du nerf. ont été analysées avec soin à l'aide 
d'outils de simulation performants et de tests expérimentaux. 
Ncw Easy to buta11 Nerve Cuff Electrode Bascd on 
a Shape Memo y Aloy Armature :Fabrication, Modeling and Experimentil Results 
M-A Crampon, M. Sawan, Senior Member IEEE, VBrailovski*, F-Trochu* 
Department of Electricai & Cornputer Engineering9 
*Department of Mechanical Engineering, 
Ecole polytechnique de Montreal, 
P-OBox 6079, Station Centre-VdIe, 
Montreai, Qc, Canada W C  3A7 
Abstract : This paper descnbes a new nerve cuff electrode based on a shape memory 
alloy (SMA) armature. This proposed electrode is dedicated either to peripherai nerve 
stimulation or recording. The SMA armature performs the closing of the electrode, 
making its installation around the nerve much easier. quicker and safer- The electrode 
closing process is explained in the Iight of the SMA remarkable properties. The 
fabrication procedure is described. It does not require any expensive or complex 
technique. A thorough analysis of the electrode mechanical behavior, during and after 
installation, has been done thugh  simulations and in vifm tests. Acute studies in dogs 
have been carried out to validate the device d~lring bladder stimulation through sacra1 
root and electroneurograrn recording. The electrode cuff closes correctly and M y  
around the nerve w*th an appropriate delay ofa few seconds. No extemal fixation such as 
sutures is needed to secure permanent elearodanerve contact. Furthemore, theoretical 
analysis has shown that one of the proposed types would be suitable for safe close-fitting 
installation, thanks to the device partial opening in case of nerve swelling. The proposed 
electrode is being tested in acute and chronic studies. 
1. INTRODUCTION 
Penpheral nerve electrodes are widely used in varÏous fiinaional 
electrostimuIation @ES) and functiond neurostimulation (FNS) applications such as 
motor activation of upper and lower extremities 11-21, bladder incontinence and retention 
control 13-51, treatment of various chronic pains [q, etc. They are also used in recording 
mode in order to determine the electroneurogram (ENG) features of the dïEerent nerves 
and fascicles [A. Nerve cuff electrodes ('CE) are generally considered as d e  compared 
to muscular electrodes since they do not risk to cause any mechanically induced muscular 
damage during activation. In addition. they can enable the activation of severai muscles 
through a single nerve if an appropriate stimulus is transmitted. For these reasons. NCE 
offer reliable and flexible interfaces between the stimulator or monitoring device and the 
biological tissue. Arnong the extraneural nerve cuff electrodes. two main types can be 
distinguished: split-cylinder and spiral electrodes (Fig. 3.1). 
Split-cylinder electrodes are the most commonly used [8-1 O]. This type is made of 
a medical grade silicone rubber cylinder with metallic electrïcal contacts on its imer side. 
The cuff is generally secured around the nerve with sutures. The electrode installation 
then requires high dexterity considering the restrained area available for implantation. In 
addition, many cases of mechanically induced neural damages have been reported 
12.1 1.121. Most of the damages were observed with tightly closed split-cylinder 
electrodes. Indeed, surgical trauma can result in nerve swelling, with an increase in 
diameter up to 30% [13]. Split-cylinder electrodes have a fixed inner diameter and can 
cornpress the nerve if swelling occurs. DïfFerent studies have related axonal and 
intraneural blood ffow damages to extemal pressure. At pressure as low as 10 mmH& 
axons rnay be  demyeliated. At 20 mmH& blood flow starts to be disturbed. And over 
SO mmHg capillary flow is stopped and axons degeneration occurs [14-151. Hence, the 
Association for the Advancement of Medical Instrumentation (AAMI) recomrnends the 
use of cuff with inner diameter 50% larger than the nerve diameter 1161, but some 
accurate recordings tests may require tighter electrode-tissue contact. Besides, loose 
cuffs can cause fiction induced damages on the nerve. 
Spiral electrodes have been devetoped by Mortimer et al. to address the problem 
of pressure induced damages 1171- They are made of self-curling foils of silicone rubber 
with embedded conductive segments. They are selfisiring and do not need any suture to 
be fixed since they self-wrap tightly around the nerve. But they are rather dEicult to keep 
opened and correctly placed towards the nerve because the self-wrapping movement 
cannot be precisely controlled for tight cuffs. Furthemore, some spiral electrode designs 
based on  a thin-film technology [18] generates sharp edges on metallic contacts that rnay 
damage the nerve surface [12]. Recently. an intraneural nerve cuff electrode based on 
Shape Memory Alloy has been described by Niemi et al, but the device manufacturing 
involves complex and expensive laser technologies ; in addition, no chmnic evaluation of 
these electrodes have been reported [19]. 
To overcorne the difficulty of manipulation and installation, we propose a new 
type of nerve cuff electrode that can be closed by actuation of a Shape Memory AUoy 
(SMA) structure. A new split-cylinder nerve cuff electrode that can be easiIy and qukkly 
installed around the nerve using a SMA structure embedded in the silicone-rubber cuff is 
presented- Several cuff formats, as well as their Ïn vitro and in vivo evaiuation are aiso 
reported. 
The design, fabrication and installation method are discussed in section II. Then, 
the different proposed types of nerve electrodes with a SMA armature are thoroughly 
analyzed fkom a mechanical point of view. Calculations and in vitro testing have been 
undenaken in order to evaluate the facility of installation and the flexibility of tightly 
fitting electrodes in case of nerve swelling. Finaily, the results of recording and 
stimulating tests in acute expenments in dogs are reported in section lII. 
II. MATERIALS AND METHODS 
The proposed nerve cuff electrode is based on a SMA armature- This section fïrst 
provides a short description of the SMA properties, then electrode design, 
biocompatibility, mechanical behavior and electncal testing will be given. 
A. Remarkable properties o f  shape memory alloys 
Shape memory alloys (SMA) are well known and literature describing their 
technotogy is numerous [20-221, but a short description of their mechanicd behavior wiii 
still be given here in order to highlight their role in the electrode installation process. 
Figure 3.2 illustrates two remarkable properties of SMA matenals : shape memory effect 
and superelasticity. These properties are due to interna1 transformations between two 
solid phases of the matenal : a low temperature phase (martensite) and a high 
temperature phase (austenite)- 
The shape memory effect happens when a SMA material of a given shape is 
defomed at a certain temperature in the martensitic phase and then heated to a higher 
temperature so as to switch to the austenitic phase. The SMA then recovers its 
predefined specific shape. This shape has been previously mernorirecl through a specific 
heat treatment at very high temperature in the austenitic phase. Figure 3.2a illustrates this 
phenornenon- Under Iow stress (region l), the material has a ciassical elastic behavior. 
Above a certain stress lirnit (region 2). it shows large strain regarding the applied stress 
and can be stretched up to about 8% of elongation without being plastified- This is 
allowed by an internal reorganization of martensite crystals. When stress is released 
(region 3). the material shows residuat deformation. But, if it is heated, it undergoes an 
internal transformation fiom the martensitic to the austenitic phase, and recovers its 
original shape. The shape recovery temperature is noted Ar because its corresponds to the 
end of the transformation to austenitic phase. The material can memorize any desired 
shape by undergoing a specific thermal treatment over 400°C during 30 minutes to 
3 hours. By adjusting the thermal treatment duration and temperature, the AI temperature 
can be regulated at the desired value. 
Above its Artemperature, the SMA becomes superelastic Vig. 3.2b). In region 1, 
the matenal has a high and constant modulus of elasticity But. over a certain arnount of 
mechanical stress (region 2). it changes fiom austenite to martensite (martensitic 
transformation) and, as in Fig- 3.2a, a reorientation of martensitic crystals dows the 
SMA to be easily elasticaliy strained up to 8%. Since we are above Ar temperature, the 
matenai gets back to the austenitic phase and recovers its original shape as soon as the 
stress is released (region 3). In other tems. under low stress. the SMA material reacts 
Iike any metal, but for a higher level of stress, it becomes elastic as a mbber band. 
B. Electrode design 
The design of the proposed electrode is based on classic split-cyhder cufî  
electrodes with a shape memory alloy (SMA) armature embedded inside the cuff wall 
(Fig. 3.3). The electrode cuE is moIded in silicone rubber, the SMA armature is made of 
medical grade NiTi wires of O. 1 mm of diameter, and electrode contacts are platinum foils 
bands. The electrode is connected to extemal or implanted stimulators or a monitoring 
device through Teflon coated stainless-steel leads welded ont0 the platinum contacts. 
This SMA structure provides new mechanical properties to the whole electrode. It 
enables the electrode self-closing around the nerve during installation and its maintenance 
in place without requiring any extemal fixation means such as sutures. Two different 
types have been developed and tested in order to reach the nerve's pressure requirements. 
A view of their longitudinal cut is presented in Figure 3.4. Type A is the simplest 
structure and will essentially be used in acute experiments. For chronic use, type B is 
preferable since it allows safe nerve swelling thanks to the variations in its imer diameter. 
S M .  armatures are set back fiom the nerve to allow firm electrode closing without nerve 
compression- 
Conside- the SMA material properties, two possibiiïties have been considered 
to design the cuff electrode. We can either use a shape memory (SM) armature or a 
superelastic one (SE). As descnbed in Figures 3.5 and 3 -6. the way of installing the 
electrode around the nerve will depend on the chosen design. If a SM armature is to be 
used, then the alloy Af temperature must be set slightly under 37°C. At ambient 
temperature, the electrode is initially closed (Fig. 3Sa). By cooling the electrode around 
10°C, the SMA armature is taken to the martensitic phase. Then. the physician can easily 
open the cuff and the electrode remains in open position even if it is taken back to room 
temperature (Fig. 331) .  In this open configuration, the electrode c m  be easily placed 
under the nerve (Fig- 3 Sc). In the biological environment, the SMA armature warms up 
to its Ar temperature and then recovers its initial shape, activating the electrode closhg 
(Fig. 3Sd). When closed ont0 the nerve, the armature makes the cuff rigid enough to 
insure mechanical stability of the electrode. Note that an important parameter to consider 
is the electrode closing time which depends on the time necessary to heat the electrode 
armature up to its Ac transformation temperature The SMA intemal phase transformation 
is very fast [23] but in facf the closure of the electrode requires a few seconds. This 
delay, which is necessary for an adequate electrode positioning by the physician, is due to 
the thermal isolating properties of the Silastic layer in which the SMA rings are 
embedded, 
Ifa SE armature is to be used, the Ar temperature must be set below the ambient 
temperature. At ambient temperature, the electrode is initially closed and the SMA 
armature is in the austenitic phase (Fig 3-6a). The surgeon pulls apart the two edges of 
the electrode cuff, thus provoking the mariensitic transformation. The electrode c d T  
opens easily thanks to superelastic effect (Fig. X6b). Keeping the cuff opened the 
surgeon can place the electrode near the nerve. As soon as he releases the cuff, the 
electrode closes elastically around the nerve (Fig. 3-6c). The installed electrode becomes 
once again ngid eoough to rernain in a stable position around the nerve. 
C. Biocompatibility and materials of the proposed electrode 
An implantable electrode has to be exclusively made of biocompatible materials. 
The electrode cuff is molded in Silastic and electrode contacts are cut fiom a platinum 
foi1 of 25 pm of thickness. The leads of electrodes are multi-strands stainless steel wira 
coated with Teflon (Cooner Wire, AS634)- For the SMA armature, medical grade NiTi 
wires of O. 1 mm of diameter are used (Shape Memory Applications, inc.). This shape 
memory alloy (50.7% Nickel, 49.3% Titanium) is considered as biocompatible and has 
already been used in different biomedical applications such as cardiovascular stents [24- 
251. Nevertheless, the long term biocompatibility testing of these materials is actually in 
progress. For this reason, and also because the armature needs to be electricaily isolated, 
the electrode SMA structure is completely embedded in Silastic- 
D. Electrode assembly 
As was shown in Figure 3 -3. the armature is composed of three sets of  NIT^ wire 
split rings. In order to give the NiTi wire this final shape, it is wound ïnto a spMg on a 
metaflic rod of a desired diameter (2 mm for our application). It is then therrnaiiy treated 
over 450°C for a duration depending on the needed type of mechanical behavior (shape 
memory effect or superelasticity). The obtained shape recovery temperatures are 10°C for 
the SE armature and 35°C for the SM one- In order to maintain the cohesion between the 
different rings of the armature, the treated SMA spring is then covered by a first thin 
layer of Silastic. Next, the spring is longitudinally cut to obtain the armature elements 
presented in Figure 3 -7a. 
The electrode is then assembled on a cylindrical stainless-steel rnandrel according to 
Haugland's rnethod 191. The SMA armature elements are placed in between the electrode 
platinum contacts. They are isolated corn the interna1 side of the cuR by a Siiastic stnp 
(Fig. 3 3). The exceeding Silastic strip length of the different armature elements are 
Smked together by an extra Silastic sheet (Fig. 3.7~) in order to facilitate the electrode 
manipulation and opening by the physician. When al1 the armature elements and contacts 
are mounted on the mandreI, they are deep coated in fluid Silastic to obtain a cuff of 
minimal thickness. The overlapping Silastic parts used for the electrode manipulation are 
cut by the physician after installation. In acute experiments, they can be left on the CU& 
so that the electrode can be easily removed and left intact For manufàctu~g type B 
electrodes shown in Figure 3.3, the same procedure cm be applied but with a mandrel of 
variable diameter, 
(Fig. 3-7) 
E. Mechanical behavior and pressure analysis 
Zn order to characterüe the mechanical behavior of the electrode during and after 
implantation, simulations as well as in tests have been cart-ied out- The material data 
used in the mathematical modeling have been experimentally obtained using standard 
material characterization techniques such as traction and bending tests. The shape 
memory and superelastic NiTi wires have been tested in traction at various temperatures. 
The Silastic matenal has also been tested in traction. Intonnation on the platinum 
mechanical behavior was taken fiom the manufacturer data sheet. The airn of this detailed 
analysis is to evaluate the electrode behavior during the different steps of its use : 
1. Before installation on the nerve: the force required to open widely the electrode is 
evaluated and it is verified that none of the materials is damaged by this manipulation. 
2, During installation: the closing time of a SM electrode is evaluated. 
3. In case of pst-operative nerve swellin~ the effect of nerve swelling is analyzed and it 
is detemined whether the proposed efectrode can be safely used in long term 
experimentation ifit is tightly adjusted to the nerve. 
4. In long tenn use: the force on the comection leads that is requîred to puii the 
electrode off the nerve is evaluated in order to assess if the SMA armature is rigid 
enough to secure the electrode around the nerve without the need of sutures. 
These four steps analysis was carried out with the following methods: 
Before instuZIatr01t 
The electrode easy opening and adequate closing have been verified by simple in 
vitro testing. Then, simulations have been cam'ed out with ANSYS nnite element 
software to anaiyze the behavior of the NiTi rings during opening in order to determine 
the force required for wide opening as well as the interna1 stress in the material. Both 
types of NiTi armature have been considered and their noniinear behavior has been taken 
into account- A 0.1 mm of diameter NiTi wire in a ring shape of 2 mm of diarneter has 
been analyzed under pointwise traction forces- As it will be demonstrated ftrther, the 
NiTi rings are much more difficult to deform than the other electrode components. The 
equivalent rigidity of the electrode in the opening process can then be obtained by 
multiplying that of a NiTi Rng by the number of rings. Note also that the other materials 
do not rïsk mechanical damage during electrode manipulation since Silastic can be 
elastically deformed over 100% of strain and platinum can undergo 40% of strain before 
rupture- 
SME closing tirne 
Considering the heat transfer through the Silastic layer [26], i t  has b a n  caiculated 
that it takes 2.5 seconds to w m  a material placed in between two 0.3 mm thick Silastic 
layers fiom 24°C up to 3S°C when the temperature of the environment rises suddenly to 
37°C. Since the readon time of the SM armature is very short, this result can be 
considered as a reasonable approximation of the SME closhg tirne during their 
installation around the nerve- 
Effects of nerve swelimg 
In this study, we analyze the electrodes suitability for safe close-fittiig installation. 
The nerve is considered here as an incompressible fluid. This implies that, for an electrode 
with an inner diarneter equal to the nerve diarneter, the two foIlowhg situations are 
equivalent: (1) if the nerve swells with a diameter increase of Ad, it will undergo an 
excess pressure P corn the cuff ; (2) if the same pressure P is applied on the inner side of 
the cuff, the electrode diameter will expend by an amount of Ad. Cons ide~g the 
electrodes geometry exposed in Figures 3 -3 and 3 -4, they appear to be constituted of 
different rings of vanous sizes made of the three following materials: Silastic, platinum 
and NiTi. In a first approach, we used a simple and well known analytical model [27j to 
evaluate the effect of the internai pressure on the different rings. This model has already 
been used by Mortimer et al. to prove the spiral electrodes efficiency [17] and has been 
recently experimentally validated 1131. If a uniform pressure P is applied on the intemal 
side of a rectangular section ring of average diameter d and- thickness h, made of a 
material with an elasticity modulus E, the ring wili show a diameter increase of Ad given 
b y: 
Ad= 
2.25 - d4 
~ - h ~  
The maximal intemal stress undergone by the material can dso be deduced as: 
The characterization expenments show that all the materials involved in the electrodes 
have a Iinear behavior (constant modulus of elasticity) under low stress. Theu equivalent 
modulus of elasticity and proportional Iimit (Iimit of Iinearity) are reported in Table 3.1. 
The rings opening were calculated for a pressure of 10 rnrnHg (0.0013 M'Pa). 
presents the rings dimensions and the corresponding results. Since equation ( 
on1 y for rectangular section rings, an equivalent thickness was calculated for 
wire rings. 




a) The Silastic parts of the electrode are much more flexible than the ones made of NiTi 
or platinum, so their influence can be neglected in the cross section areas of the 
electrode where one of the metallic materials is present. 
b) The NiTi armature is too rigid to be defonned in case of nerve swelling ; so 
electrodes of type A cannot be installed tightly around the nerve without risking 
severe damage. 
c) The platinum contacts are quite ngid and cannot be neglected in a pressure analysis as 
it has been assumed in previous studies [171. 
However, this analytical mode1 does not ailow a complete validation because, even at a 
pressure as low as LO mm Hg, the elastic limit of platinum is aiready reached- To evaluate 
the mechanical behavior of a platinum circumferential contact above this h-t, the 
opening of a platinum ring of 1.6 mm of diameter, 0.025 mm of thickness and 1 mm of 
width has been experimentally measured in fiinaion of a pointWise opening force. This 
situation is equivalent to that of the pressure analysis and corresponding force F and 
pressure P are related by the following equation: 
F = P - d - b  (3 -3) 
where d is the average ring diameter and b the ring width. 
Neither can this analytical mode1 be fully applied to the compiex geometxy of electrodes 
of type B. Meticulous simulations are needed to verQ their flexibiiity in case of nerve 
swelling. These have been carried out with the finite element simulation software lDEAS 
and NiTi armatures were considered as rigid and fixed- 
Long tem me: 
In vitro experiments were perfonned to evaluate the holding force of implanted 
electrodes. DSerent electrodes were placed around a rigid rod of corresponding diameter 
and an increasing pulling force was applied on t h e  lead wires. 
F. Testing of electrical functionality 
To achieve electrical testing in stimulation mode, a dedicated tùlly programmable 
stimuli generator has been employed. This generator is implemented on a FPGA (Field 
Programmable Gate Array) component. It provides a biphasic ramp stimulus made of two 
interpenetrating signals of different frequencies (Fig. 3.8). This type of stimulus allows a 
selective stimulation of the sacrai root in order to achieve low pressure voiding of the 
bladder [28]- A ramp feature stimulus was preferred to a square stimulus because the 
charge injection into the nerve is more gradual. Furthemore, the biphasic characteristic 
provides a good balance between positive and negative charge injection in order to avoid 
electricall y induced nerve damage. The stimulation parameters are programmed by the 
user from the paraIlel port of a personal cornputer. The accessible range for the different 
parameters is reported in Table 3 3 - 
III .  RESULTS 
Mechanical behavior of the decirode before instalIation 
In in vitro tests, al1 manufactured electrodes, superelastic electrodes (SEE) as weii 
as shape memory electrodes (SME), show the needed opening and closing behavior. They 
can be opened widely without any material damage: the Silastic cuff is not harmed by the 
NiTi armature and the platinum contacts remain in place. The simulations performed with 
ANSYS software show that the NiTi rings opening requires relatively low forces and that 
material properties are not modified d ~ n n g  this operation (no plastification occurs). At 
10°C. a shape mernosr NlTi ring undergoing a force of 0.04 N is deformed with a 4.8 mm 
wide opening. At this point, the simulation indicates a maximal intemal stress of 320 
MPa This value is low enough to avoid material plastification. If the sarne force is 
applied to a superelastic NiTi ring at 24OC. a 3.4 mm wide opening is obtained. At thïs 
point, the maximal intemal stress is 474 MPa and once again, the material is still not 
plastifïed. Figure 3 -9 shows the material state of a shape memory ring at 10°C and a 
superelastic ring at room temperature under a 0.04 N traction force- Typically, an 
electrode contains between 10 and 40 NiTi rings, depending on total [ength and number 
of contacts. The maximum openhg force required to open widely a shape memory or a 
superelastic electrode is as low as 1.6 N. 
Electrode closing tirne during installation 
As predicted, if the SME are opened around 10°C. they remain in open position at 
room temperature- #en dipped into thermo-regulated water at 36"C, they close 
completely in about 3 seconds. As for the SEE, they close cornpletely at room 
temperature when stress is released. 
EIectrode behavior in case of nerve swelling 
The experimental characterization of a platinum ring shows that a force of 0.017 
N, which corresponds to a pressure of 80 mm Hg, increases the ring diameter of 0.28 mm 
corresponding to 14% of the initiai diameter. This implies that a cùcumferencial piatinum 
contact is too rigid to allow safe nerve swelling over 14%. This is the reason why we 
used split platinum contacts in type B. IDEAS software has been employed to analyze the 
effect of intemal pressure on a representative section of the electrode (Silastic CUE and 
split platinum contact) considenng fixed embedded edges Vig- 3.10). At a pressure of 
80 mm Hg, an increase of O.? mm2 or 35% is observed in t h e  cross-sectional area This 
corresponds to a diameter uicrease of 0.25 mm, or 16% of the initial diameter. Therefore, 
the geometry of electrodes of type B allows a certain amount of increase in the nerve 
diameter without pressure induced damages when they are tightly installeci. Yet, the 
different dimensional parameters should be better adjusted in order to obtaîn a greater 
flexibility. Note that, during their expansion, the electrodes would not move off fkom the 
nerve sirice they are maintained by the rigid NiTi rings of the armature. 
{Fig. 3-10) 
Long rem me: evai~miïon of lhcr eiecfrde holding sfreqph 
A force over L N was required to pull the electrodes off the nerve, whereas a 
similar electrode without armature would be rernoved by a 0.2 N force only if no sutures 
secure it on the rod. This demonstrates that the NiTi armature provides enough rigidity to 
the electrodes in order to maintain themselves around the nerve without suturing- 
In vivo testil~g 
Different bipolar and tripolar SME and SEE of type A have been fabncated 
(Fig. 3.1 1) and tested in acute experiments on bladder control in dogs. The S2 sacral 
roots were exposed and electrodes of different sizes were successively implanted for 
electroneurograms recording and bladder stimulation. 52 sacral roots in dogs have a 
diameter of 1.05 * 0.15 mm [29]. According to the AAMI recornrnendation for d e  cuff 
electrode use 1161, the cuff inner diameter should be about 1-5 times as large as the 
considered nerve diameter, Then the electrodes should have a diarneter of 1-6 mm- But 
we have also tested electrodes of 1.1 mm, 1-3 mm and 1.5 mm of diameter in order to 
compare the diameter influence on electhi electrode-tissue contact qua& during 
recording. Various contact spacings, fkom 4 mm to 7 mm have also been experimented- 
The facility of installation is inversely proportional to the electrode length because 
of the high flexibility of the Silastic cuff and the restrained area exposed during surgery. 
The tripolar electrode were more diEcult to manipulate than bipolar ones since it was 
difficult to open di t he  NiTi rings at the same time. The bipolar SME were opened at low 
temperature and remained in opened position until it was correctly positioned around the 
nerve. This shows that the SME closing time is sufficient for precise positioning. Besides, 
shape memory electrodes are easier to install than SEE. Yet, the armature of tripolar 
SME should be reinforced in the fùture by increasing the number of NiTi rings in order to 
rigidifi the cuff for easier manipulations. 
With tripolar electrodes. significant neural activities recordings were performed 
during bladder filling up and the signal amplitude and quality did not depend on the 
electrode diameter. But the amplitude of the recorded signal appeared to be proportional 
to the bladder volume (Fig. 3.12). In addition, bipolar electrodes were used in selective 
stimulation mode using the previously described stimuli generator. Typical response in 
term of vesical and urethraI pressures increase was obtained with a pulse amplitude of 2.2 
mA and 200 ps pulse width for the Iow fiequency stimulus (30 Hi), and a pulse 
amplitude of 1.8 mA and 90 ps pulse width for the high fiequency stimulus (600 Hz) 
(Fig. 3.13). The increase in vesical pressure illustrates the bladder compression due to 
detrusor muscle contraction, whereas the increase in urethral pressure accounts for the 
sphincter relaxhg 
N. DISCUSSION 
The new type of nerve cuff electrodes described in this paper should hefp to 
develop bladder functional electrical stimulation systems as well as other neural 
stimulation or recording applications. By making the implantation procedure easier, 
quicker and hence safer, this should encourage more clinical expenments. In the future, 
shape memory electrode could be used when a very restricted area is available for 
implantation. This is the case for human patients : a small incision is made in specinc 
region, a miniature tube is inserted and the electrical contact to the nerve can be achieved 
through this tube. Besides, it can be noticed that, if no facilities exist to open the shape 
memoiy electrodes at low temperature in the surgery room, they can still be used as the 
superelastic electrodes : they can be opened at room temperature as easiIy as the 
superelastic ones and will start cIosing when the opening force is released, but they will 
achieve complete closïng only at body temperature. Another alternative would consist of 
increasing the shape recovery temperature of shape mernory electrodes up to 40°C or 
42T in order to obtain armatures that would remain opened at ambient temperature. The 
electrode closing wouid then be perfomed by warming up the implantation area with a 
hot cornpress. Finaiiy, for chronic bladder stimulation studies, the electrodes will be used 
with the implants presently available in our tearn, providïng biphasic stimuli dedicated to 
setective stimulation, 
V. CONCLUSION 
We have descnied a new type of nerve cuff electrodes activated by a SMA 
armature. They are easier to install on the newe than existing nerve electrodes. The 
simple fabrication procedure does not require any complex or expensive technology and 
offers high flexibility to manufacture eiectrodes of any diameter, number of contacts, 
contact spacing, etc. Accurate in vitro testing and calculations have demonstrated that 
these electrodes can be instalied easily and that they are ngid enough to remaîn on the 
nerve without suturing. They have also shown that one of the two presented types aiiows 
a large amount of safe nerve swelling. even if they are implanted snuggiy around it. Most 
important parts of the theoretical results have been validated in acute in vivo studies- 
Bladder stimulation chronic studies are presently undenaken on dogs with bipolar 
electrodes of type A with an inner diameter of 1.6 mm in order to evaluate long terrn 
biocompatibility and functionality. In the future, type B electrodes will be implanted 
tightly in chronic studies to validate the results ofour pressure analysis. 
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LIST OF FIGURES AND CAPTIONS 
Fig. 3.1 : Most common types of nerve cuff electrodes : 
a) Split-cyiinder cuff electrode ; 
b) Spiral cuE electrode. 
Fig. 3 -2 : Mechanical properties of SMA : 
a) Shape memory effect 
1. Under low stress, the matenal has a classicat elastic behavior, 
2. As the stress increases, it becomes more elastic (large strain versus stress), 
3. If the stress is released, the material shows residual strain but will recover its 
shape if heated ; 
b) Superelasticity 
1 - Under low stress, the material has a classical elastic behavior, 
2- Above a certain stress Iirnit, it becornes very elastic, 
3. If the stress is released, the material gets back to its original state. 
Fig. 3 -3 : The proposed nerve cuff electrode with SMA armature. 
Fig. 3.4 : Geometry of the two proposed types : 
a) Longitudinal cut of a type A electrode 
(d = imer cuff diameter. d, = SMA armature diameter, t = cuff thickness) ; 
b) Longitudinal cut of a type B electrode 
(dl = cuff imer diameter in the contact area, dz = cuff i ~ e r  diameter out of the 
contact area, ti = Silastic thickness outside the SMA armature, tz = Silastic thickness 
inside the SMA armature) ; 
c) Cross section of a type A electrode ; 
d) Cross section of a type B electrode- 
Fig. 3.5 : Closing process of an electrode with shape memory armature : 
a) Electrode inïtiai~y closed at ambient temperature ; 
b) Electrode opening around 10°C. It remains in open position even if taken back to 
ambient temperature ; 
c) Electrode positioning ; 
d) Electrode closing due to its waming up in biologicat environment. 
Fig. 3.6 : Closing process of an electrode with shape memory armature : 
a) Electrode initially closed at ambient temperature ; 
b) Electrode opening and positioning by pulling the cuff s edges apart ; 
c) Electrode closing as soon as the opening force is released- 
Fig. 3.7 : Electrode manufacturing procedure : 
a) The SMA armature made of NiTi split rings embedded in a thin Silastic layer ; 
b) The SMA armature is mounted on the mandrel over a Silastic strip ; 
c) Armature elements and contacts are successively mounted on the mandrel and the 
Silastic strips are connected for easier manipulation of the electrode. 
Fig. 3.8 : Waveform of the aùnul~s produced by the generator for selective stimulation 
of the bladder. The stimulus is composed of a combination of high and low fiequencies 
signals with no overlapping- The biphasic ramp pulses are generated by trains of variable 
lengths. 
Fig. 3 -9 : Behavior of split NiTi rings of 2 mm of diarneter when an opening force of 0.04 
N is applied (simulation results obtained with ANSYS fmite elernents software)- The dark 
areas represent the material parts where martensite crystals are reorganited to d o w  large 
strain without plastification (Le. region 2 of figures Za and 2b) : 
a) Shape memory NITi ring at 10°C ; 
b) Superelastic NiTi ring at ambient temperature. 
Fig. 3.10 : Behavior of a section of an electrode of type B with split platinum contacts 
when an intemal pressure of 80 mm Hg is applied on its inner side (simulation results 
ob tained with IDEAS finite element software). 
Fig. 3.1 1 : Photographs of electrodes : 
a) Bipolar electrode 
b) Tnpolar electrode 
Fig. 3.12 : Recordings of neural activity from S2 sacral root in dog during bladder f i g  
up : 
a) Empty biadder ; 
b) Fu11 bladder, 
Fig 3.13 : Vesical and urethral pressure variations observed in dogs during selective 
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3.2 Comptéments sur le procédé de fabrication des iIectrodes 
Cette section apporte une série de précisions qualitatives. et quantitatives relatives 
a la fabrication des électrodes. On peut distinguer deux phases successives au cours du 
procédé : la fabrication de l'armature AMT (étapes 1 à 3) et le montage de i'électrode 
(étapes 4 à 6). L'ensemble du procédé de fabrication est illustré par la Figure 3.14. II est 
inspiré de la méthode de fabncation de M-Haugland 1261. Il s'agit d'une suite d'opérations 
très minutieuses qui, en raison des très faibles dimensions de l'électrode, doivent pour la 
plupart être menées sous microscope. 
Étape I (Fis 13.14a): 
Un fil de NiTi 
L'enrouiement se fait à 
de 0.1 mm de diamètre est enroulé autour d'une tige d'acier. 
spires jointives. A ses deux extrémités, le fil est passé au travers 
de petits trous (diamètre 0.6mm) qui ont été préalablement percés aux extrémités de la 
tige. A la sortie de ces trous. les extrémités du fil sont bloquées en y écrasant un cylindre 
creux en alumirijurii. Le fil est ainsi soIidement fixé autour de  la tige, dans la configuration 
d'un ressort à spires jointives. Le diamètre de cette tige correspond au diamètre da de 
l'armature (voir Fig. 3.4). Suivant le diamètre interne des électrodes que l'on veut 
fabriquer pour notre application, on utilisera soit une tige de diamètre 1.6 mm, soit une 
tige de diamètre 2.1 m m  
Anneaux de N'iLI 




maintenant le fil 
Franges de maintien 
Soudures à I'arc 
Feuillet de platin 
' Zone effective de contact 
Bande éiastique 
Figure 3.14 : Procédé de fabrication des électrodes : a) enroulement du fil de NiTi, 
b) élément d'armature, c) découm d'un contact. dl soudure du fi de connexion, 
e) et f) montage d'un contact. E) et h) montaae des éléments d'armature, 
il montage en fin de fabrication avant le moulage final. 
Étape 2 : 
On place le montage effectué à i'étape 1 dans un four à une température de 470°C 
et on réalise le traitement thermique décrit la section 2.4. On obtient ainsi un ressort 
présentant les propriétés de mémoire de forme ou de superelasticité désirées. 
Étape 3 (]Fis 3- 146) : 
On retire le ressort obtenu de la tige puis on coupe des morceaux de quelques 
millimètres de long pour former chacun des segments de l'armature. La rigidité de 
l'armature sera fonction de i'épaisseur du fil de NiTi et du nombre d'anneaux que 
comporte chaque segment. Typiquement chaque segment comprendra de 3 à 10 anneau. 
On replace ensuite ces portions de ressort sur la tige d'acier. On les badigeonne d'une fine 
pefficule de silicone. On place l'ensemble dans un four a 100°C environ afin d'accélérer le 
durcissement du silicone. Cette opération n'afEcte pas les propriétés de l'alliage à 
mémoire de forme, car la température est trop basse pour modifier la microstructure du 
matériau. On place ensuite la tige dans un étau et on cisaille le ressort recouvert de 
silicone dans le sens de la longueur, à l'aide d'un ciseau à métal. On obtient dors une série 
d'anneaux de NiTi, placés parallèlement les uns contre les autres et maintenus ensemble 
par le silicone. On obtient, à L'issue de cette troisième étape, des segments d'armature 
prêts à être montés au sein de l'électrode. tel que celui représenté sur la Figure 3.14b. 
Éiqpe 4 : Découpe des contacts (Fi,- 3. I l c  et Fig. 3- I k i )  
Les contacts électriques de l'électrode, qui s e ~ r o n t  à transmettre au nerf le signal 
électrique, ou à enregistrer l'activité nerveuse s'il s'agit d'une électrode d'enregistrement, 
sont réalisés à partir d'un feuillet de platine de 0-025mm d'épaisseur. On commence par 
découper dans ce feuillet un rectangle dont la longueur correspond à la circonférence 
interne de la fùture électrode moins 0.5 mm, ceci pour que, un fois monté, le contact soit 
présent sur presque toute la circonférence du nerf sans pour autant 
présenter d'arêtes oupantes dépassant de la gaine (Fig. 3. Mc). La largeur du rectangie 
dépend de celle du contact, 2.7 mm pour les contacts de 1 mm de large (utilisés pour la 
stimulation) et 3.2 mm pour les contacts de 1.5 mm de large (utilisés pour 
l'e~egistrement d'électroneurogrammes). Sur la largeur de ce rectangie, on découpe de 
part et d'autre des fianges de 0.25 mm à 0.5 mm de largeur, de façon à laisser au centre 
du rectangle une bande de 1 mm ou 1.5 mm de large qui tiendra lieu de contact Puis on 
fixe sur ces rectangles les fils de connexion de I'électrode, brin par brin, par une soudure a 
l'arc électrique (Kg. 3.14d). 
Étape 5 : Montage des c~ntacts Fig. 3- f Ile et Fi' 3JIB 
On enroule ensuite ces rectangles autour d'une tige &acier de diamètre 
correspondant au diamètre interne que l'on souhaite obtenir pour I'électrode. Cette tige 
servira de matrice tout au long du montage de lféIectrode- Les contacts sont maintenus 
par des bandes élastiques de même largeur obtenues à partir d'un tube de silicone de 
1 mm de diamètre interne (Fig 3.14e). Puis les fianges des rectangles de platine sont 
repliées par dessus ces portions de tube, tel qu'indiqué sur la Figure 3.14f; pour assurer 
l'ancrage des contacts dans le silicone. Une telle précaution est nécessaire puisque le 
platine n'adhère pas bien au silicone de sorte que, sans ancrage, les contacts se 
décolleraient de la gaine de l'électrode. Enfin, pour bien maintenir ces contacts sur la 
matrice, on applique un peu de silicone liquide de part et d'autre de la bande élastique et 
on f i t  durcir celui-ci en plaçant le montage quelques minutes dans un four à 100°C 
environ- 
Étape 6 : Montage des é i é m e ~ s  &mature (Fg 3. Mg et Fig. 3. Mh/ 
Sur la matrice de montage de l'électrode, de part et d'autre de chaque contact, on 
place des bandes de silicone de même largeur que les éléments de l'armature de NiTi. tel 
qu'indiqué sur la Figure 3.14g. Les bandes sont découpées dans une feuille de silicone de 
0.3 mm d'épaisseur qui a été moulée entre deux plaques métalliques. Cette bande va 
permettre d'isoler les anneaux de NiTi du ne& On l'enduit ensuite de silicone liquide, qui 
fera office de colle en durcissant. Puis on met en place les éléments d'armature 
(Fig 3.14h). On met ensuite l'ensemble dans le four à iOO°C pour faire solidifier le 
silicone liquide, ce qui fixe les éléments d'armature à i'emplacement souhaité sur la 
matrice- 
Étape 7 : Mmdagefind de I'électrode Fig- 3. Ili) 
Une fois tous les éléments en place. on relie les différentes bandes de silicone 
dépassant de chaque dément d'armature par une autre bande de silicone placée 
perpendiculairement. On obtient l'ensemble représenté sur la Figure 3-14. Ce système 
permet une manipulation aisée de I'électrode et l'ouverture simultanée de toute les parties 
de l'armature en écartant les deux bandes extrêmes. Toutes les parties en silicone 
dépassant de la gaine sont destinées à être coupées par le chirurgien une fois l'électrode 
implantée. Cependant, lors d'expériences en phase aiguë, ce systeme permet de retirer 
l'électrode sans difficulté et éventuellement de l'implanter une seconde fois. On plonge 
ensuite l'ensemble dans une solution silicone+heptane afin de recouvrir le tout d'une 
couche de silicone. L'heptane est un solvant du silicone et permet donc d'obtenir une 
solution de silicone moins visqueuse et, par conséquent, des couches de silicone plus 
minces lors d'un trempage- L'ensemble est alors placé dans le four à 100°C jusqu'au 
durcissement du silicone- L'électrode est enfin retirée de la matice en coupant le silicone 
dans le sens de la longueur, au niveau de Touverture des portions d'armature et des 
contacts de platine- 
3.3 Compléments de calcul : délai de fermeture d'une électrode à mémoire de forme 
Nous détailtons dans cette section le calcul du transfert thermique à travers une 
couche de Silastic qui a été utilisé dans l'étude menée à la section 3 - 1 afin de déterminer 
Ie temps de fermeture d'une électrode à mémoire de forme. 
Puisque la transformation martensitique au sein du NiTi est très rapide [SI], le 
temps de fermeture d'une électrode à mémoire de forme correspond au temps mis par 
une quantité de  chaleur suffisante pour atteindre le NiTi en passant au travers d'une 
couche de Silastic. La fermeture se déclenche quand le NiTi atteint sa température de 
recouvrement de forme qui, dans notre application, est de 35°C. La chaleur responsable 
de cette élévation de température est émise par le milieu environnant l'électrode qui passe 
brusquement de la température ambiante (environ 24OC) à la température de I'organisme 
(37°C)- On peut approximer la géométrie de l'électrode de deux façons (Fig, 3-15} : en 
considérant un demi plan ou une double couche de Silastic [52]. 
Figure 3.15 : Modèles utilisés mur l'évaluation du temm de fermeture des électrodes à 
mémoire de forme : a) ~éométrie réelle. b) demi-~lan infini de Silastic. 
c) double couche de Silastic. 
Dans le premier cas, on considère un demi-plan infini de Silastic dont la surface 
passe subitement de 24°C à 37°C (Fig. 3.1%) et on calcule le temps que met le plan 
situé à 0.1 mm à l'intérieur pour passer de 24°C à 35°C. L'équation régissant l'évolution 
de la température T dans le demi-plan est la suivante : 
avec. T : température instantanée, x : abscisse du point considéré, .r : temps, 
a : coefficient de difisivité thennique. 
En tenant compte des conditions aux limites : 
T(x, O) = Ti = 24°C 
T(0, t) = To = 37°C 
Le problème peut être résolu sous la forme : 
où erfreprésente la fonction erreur définie par l'intégrale : erf(x) = [ërLdt 
En reportant les valeurs numériques des températures, on obtient : 
Pour a = 0 . 4 ~ 1 0 ~  m2s-l et x = 3x10" m. on obtient : 
T = 2.8 s 
On peut donc estimer à 2.8 secondes le temps que met le NiTi a atteindre sa température 
de transformation et donc à activer la fermeture de lYéIectrode, 
Avec le second modèle, on évalue le temps de réchauffement du plan médian 
d'une plaque de Silastic d'épaisseur 0.6 mm Iorsque les deux faces de la plaque sont 
brutalement réchauffées de 24°C à 37°C. Ce système est plus proche de la situation réelle 
mais n'a pas de solution analytique. On calcule donc le temps de réchauffement de 24°C à 
35°C à partir d'un ensemble de solutions graphiques du problème en tenant compte des 
données suivantes : 
Gradient de température sur les bords de la plaque : Ti - To = 13T, 
Gradient de température au centre de la plaque : T - To = 2°C. 
-6 2 1  Coefficient de  diffusivité thermique : a = 0.4~10 m s* . 
Conductivité thermique : k = 0.4 J m-2~-1s-1, 
Coefficient de transfert thermique : h = 50 J ~-'K*'S-; 
Demi-largeur de la plaque : L = 0.3  IO-^ 
On trouve un temps de réchauffement de 2.5 secondes, résultat cohérent avec le premier 
calcul et avec les résultats expérimentaux. 
Nous présentons ici les résultats complémentaires de l'étude mécanique réalisée 
sur les électrodes. Dans un premier temps, nous exposons les tests de caractérisation des 
différents matériaux constitutifs de l'électrode- Puis nous revenons sur le modèle 
analytique utiiisé à la section 3.1 et nous détaillons la démarche qui nous a amenée, au 
travers des calculs et des tests expérimentaux, à adapter le design des électrodes pour 
répondre aux exigences en termes de pression dans le cas d'une électrode conçue pour 
épouser étroitement le nerE Enfin, nous présentons quelques résultats complémentaires 
relatifs au comportement de l'électrode lors de son installation- 
4.1 Caractérisation des matériaux 
Afin de prévoir le comportement mécanique des électrodes pendant et après 
l'implantation. on doit avoir recours à des calculs numériques. En effet, les tests 
expérimentaux ne peuvent couvnk l'ensemble des situations dans lesquelles se trouvera 
l'électrode. Ces derniers seront plutôt utilisés comme validation des résultats obtenus par 
calcut. Pour mener à bien ces calculs, il faut pouvoir modéliser le comportement des 
matériaux concernés à partir de données bibliographiques ou en les caractérisant 
expérimentalement. Devant le manque d'informations dont nous disposions, nous avons 
caractérisé les trois matériaux entrant dans la composition des électrodes : le NiTi, le 
Silastic et le platine. Les fils de connexion ne sont pas pris en compte dans cette étude car 
ils n'interviennent pas directement dans le comportement mécanique de l'électrode. 
4.1.1 Caractérisation du NiTi 
Étant donné que le comportement mécanique des alliages a mémoire de forme 
dépend du traitement thermique qu'ils ont subi, il était nécessaire de caractériser les fiis 
de NiTi après traitement. De plus, il faut répéter les tests à différentes températures afin 
de déterminer le comportement global du matériau en trois dimensions : déformation, 
contrainte, température. On a donc place les fils de  NiTi sur une machine de traction, à 
l'intérieur d'une chambre thermique maintenant une température constante, et observé 
leur comportement en chargement puis en déchargement. 
Les tests ont été réalisés sur trois types de fils de NiTi de 0.1 mm de diamètre : 
des fils superélastiques (Ar z 10°C) traités 2 heures 1 470°C. 
des fils à mémoire de forme (Af z 3 5°C) traités 1 h3 0 à 470°C, 
des fils à mémoire de forme (Af s 35°C) traités 2h30 à 470°C. 
Durant le traitement thermique, les fiis sont tendus entre deux plaques métalliques et 
maintenus par des vis afin d'obtenir une forme haute température rectiligne. Ils sont 
ensuite placés entre les mâchoires de la machine de traction qui a été équipée d'une 
cellule de charge de SON. Lorsque la température de la chambre thermique est stabilisée à 
la valeur souhaitée, on étire le fil jusqu'a environ 7% d'élongation puis on revient dans la 
position initiale. Les contraintes sont enregistrées au moyen d'une carte d'acquisition de 
données. On obtient ainsi, pour chaque type de fil et chaque température, une courbe 
déformation - contrainta. On répète l'expérience pour trois échantilions. 
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Figure 4.1 : Courbes déformation - contraintes à différentes températures mur le fil de 
NiTi à mémoire de forme traite 1 h3 0 à 470°C. 
Les Figures 4.1 et 4.2 présentent les courbes obtenues pour les fils à mémoire de 
forme traités lh30 et les fils superélastiques. Le comportement des fils à mémoire de 
forme traités 2h30 s'est avéré très proche de celui des fils traités lh30 tout en étant moins 
bien défini. Nous avons donc choisi de n'utiliser que les fils traités lh30. Ces courbes 
permettent de vérifier que la contrainte minimale de déformation superilastique o~ 
(début du palier) augmente proportionnelIement avec la température7 et est d'autant plus 
élevée que l'on se situe au dessus de la température AG Ainsi, à 3S°C, la transformation 
martensitique se produit à environ 400 MPa pour le fi1 à mémoire de forme et à 600 MPa 
pour le fil superélastique. D'autre part, ces courbes nous permettent de confirmer les 
températures de recouvrement de forme Ar.. 
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Fimire 4.2 : Courbes déformation - contraintes à différentes températures Dour le fil de 
NiTi suoerélasticiue traité 2h à 470°C- 
4.1.2 Caractérisation du Silastic. 
Les silicones de qualité médicale peuvent avoir des propriétés mécaniques très 
différentes. De plus, le comportement de ce type de matériau n'est en général pas linéaire- 
Encore une fois, il était préférable de  tester directement le matériau dont nous disposions. 
Une plaque de Siiastk a été mouIée et deux éprouvettes de dimensions Iégèrement 
différentes y ont été découpées. Des tests ont été réalisés sur une machine de traction afin 
d'obtenir la courbe présentée sur la Figure 4.3. 
O 50 100 
Déformation (%) 
Fimire 4.3 : Courbe déformation - contraintes pour le Silastic utilisé. 
On constate en premier lieu que le comportement n'est pas linéaire, mais qu'il 
peut être considéré comme tel pour une déformation infëneure à 30%. Dans ce domaine, 
le module d'élasticité du matériau peut être estimé à 0.2 MPa. Cette valeur est très 
inférieure à celle de 2.5 MPa généralement prise en compte pour les silicones médicaux 
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[27, 533. De plus le Silastic dont nous disposons est très élastique puisqu'îl peut être 
étiré à près de 200% sans aiteindre la plastifkation ni la nipaire. 
4.1.3 Caractérisation du platine 
En ce qui concerne les propriétés mécaniques du platine, peu d'informations sont 
disponibles dans la littérature, de même que chez le fournisseur (ESPI, Electronic Space 
Products International. www-espi-metals-corn). Ce denier nous a communiqué les 
données suivantes : 
Module d'élasticité : 172 GPa, 
Limite de proportionnalité : 13 -8 MPa- 
Élongation maximale avant rupture : 30% à 40% 
Le platine apparazt donc comme un matériau très rigide mais très rapidement plastifié et 
pouvant subir de grandes déformations. 
Cependant, le platine présent dans I'électrode a déjà été lors du montage 
des contacts. Ses propriétés sont donc susceptibles d'être modifiées- Il est donc 
préférable d'analyser son comportement expérimentalement- Dans un premier temps, 
nous avons procédé à des tests de flexion nois pointsS mais ces derniers n'ont pas donné 
de résultats exploitables. Nous avons alors testé le matériau dans la configuration où il 
4 Un matériau est dit plastifié Iorsqu'iI a dépassé sa limite d'élasticité- Lors d'une déformation 
progressive du matériau, I'état de plastifkation en atteint après l'état élastique et précède la rupture. 
Expérience consistant à placer une plaque du matériau à caractériser en appui sur deux poutres support 
et à appuyer localement en son centre afin de  provoquer une flexion. 
apparait dans l'électrode : une bande de feuillet de platine de 1 mm de large et de 0.025 
mm d'épaisseur a été recourbée suivant un diamètre de 1.6 mm puis soumise à une force 
localisée tel que décrit par la Figure 4.4. La demi-bague repose sur une cellule de charge 
de lOOg sous forme de poutre. Cette demière est progressivement élevée à L'aide d'une 
vis micrométrique et provoque ainsi I'ouvemire de la demi-bague tout en indiquant la 
force d e  réaction générée. On a relevé la force exercée en fonction de I'owertwe de la 







Fiaire 4.4 : Montage expérimental Dour déterminer la déflexion d'une demi-baaie en 
fonction de la force d'ouverture, 
On remarque une zone linéaire suivie d'un plateau, puis de nouveau une 
rigidification. Ces résultats nous seront utiles pour estimer le comportement du platine au 
sein de l'électrode mais on ne peut pas en déduire les propriétés intrinsèques du matériau 
car les variations de  rigidité obsenrées sont également fonction de la géométrie de la 
bague qui varie au cours de l'expérience. Pour les calculs numériques, on utilisera donc 
les données mentionnées ci-dessus en prenant soin de ne pas dépasser la Limite d'élasticité 
du matériau- 
V - 
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Fimire 4.5 : Déflexion d'une demi-bague de olatine (largeur : I m m  é~aisseur :0.025mm, 
diamètre : 1 -6mm) en fonction de la force d'ouverture. 
4.2 Analyse en petites déformations : comportement sous l'effet d'une pression 
Nous détaillons dans cette section le modèle analytique brièvement présenté a la 
section 3.1 et nous exposons la démarche que nous avons suivie pour aboutir à un 
modèle d'électrode capable de  se dilater en cas de gonflement du nerf 
Ce modèle analytique simple a été choisi pour évaluer la rigidité des électrodes 
pour deux raisons. Premièrement, il a déjà été utilisé pour étudier le comportement en 
pression d'antres 6Iectrodes [27J et a récemment été validé expérimentalement [41]. 
Deuxièmement, il s'adapte bien à la géométrie cylindrique de i'éIectrode. 
On peut distinguer, sur la longueur de l'électrode, trois types de sections : 
1. des sections formées de Silastic pur, 
2. des sections formées de Silastic et de platine, 
3. des sections formées de Silastic et de NiTi. 
Ces sections sont représentées sur la Figure 4.6. Elles vont répondre différemment aux 
contraintes externes. Pratiquement les efforts subis par l'électrode peuvent toujours être 
considérés comme invariants selon l'axe longitudinal, qu'il s'agisse de la force 
nécessaire à l'ouverture de l'électrode ou de la pression exercée sur la paroi interne de la 
gaine par le nen en cas de gonflement postopératoire. On peut donc scinder le problème 
en trois sous-problèmes équivalents en considérant le comportement indépendant de 
chacune des sections sus citées tout en tenant compte des conditions aux limites réelles. 
Type 1 Type2 Type 3 
Silastic Silastic + platine Silastic +AMF 
Fi mire 4.6 : Géométrie des différentes sections constituant l'électrode 
Pour décrire analytiquement le comportement des différentes sections. on peut se 
ramener au problème simple d'une bague soumise ih une pression interne uniforme ou 
d'une demi-bague soumise B une force d'ouverture localisée [54]. Ces situations sont 
décrites sur la Figure 4-7. Pour une bague de section rectangulaire, on peut aisément 
montrer l'équivalence de ces deux problèmes en considérant la projection de la pression 
ou en évaluant le moment extérieur subi en un point quelconque de la circonférence. On 
obtient la correspondance : 
F = P * D - b  (4-1) 
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Fiare 4.7 : Modèles sim~les utilisés mur le calcul analvtiaue : a) demi-banue soumise à 
une force d'ouverture Iocalisée. b) bame soumise à une mession interne uniforme, 
C) sections envisarrées mur la barnie, 
La Figure 4.7a décrit un problème dont la solution s,'écrit : 
Avec 6 : déexion de la bague, F : force exercée. R : rayon interne, E: module 
d'élasticité, 1 : moment d'inertie, 
Pour une section circulaire, on a 1 = 7cd4 1 64 où d est le diamètre de la section. 
Pour une section rectangulaire, on a 1 = bh3 / 12 où b est la longueur et h la hauteur de la 
section- 
Dans le cas d'une section rectangulaire, on a donc deux formulations équivalentes en 
termes de force localisée et de pression : 
Puisque la formule analytique (4.4) reliant augmentation du diamètre et pression interne 
ne s'applique qu'aux bagues à section rectangulaire, il faut estimer. pour la bague de 
NiTi, la section rectangulaire équivalente à la section circulaire réelle. Ceci peut se faire 
en conservant un moment d'inertie constant et en prenant pour longueur le diamètre du 
fii, soit 0.1 mm, On a alors : 
En considérant d = b = 0.1 mm, on obtient h = 0-08 mm, 
Comme il a été exposé à la section 3.1, I'application de ce modèle démontre que : 
8 Le Silastic est beaucoup plus souple que les matériaux métalliques et peut don: être 
négligé dans l a  sections de type 2 et 3 d e  la Figure 4.6. 
Les bagues de NiTi sont très rigides et peuvent être considérées comme fixes pour 
une analyse en pression. De plus, dans ce domaine d'étude, le matériau garde un 
comportement linéaire puisque sous une pression de 100 mm Hg, la contrainte interne 
maximale (c,, = 3P - (D / h)' ) est de 24 MPa 
Le platine commence à se plastifier dès qu'une pression de 10 mm de Hg est 
appliquée. Le modèle analytique ne peut donc être utilisé au delà de cette limite. 
A l'issue de cette étude analytique, nous avons conclu que les électrodes de 
modèle A ne peuvent être implantées étroitement sur un nerf sans risque d'étouffement 
car les bagues de NiTi de l 'mature  maintiennent l'électrode de façon très rigide autour 
du nerf, sans possibilité d e  dilatation En effet, les contraintes internes au NlTi générées 
par I'application d'une pression de  l'ordre de 100 mm de Hg sont bien inférieures à la 
valeur de CM. qui marque le début de l'état de superélasticité (d'après les Figures 4.1 et 
4.2. à la température de l'organisme. CM, est de l'ordre de 400 MPa pour le NiTi à 
mémoire de fonne et de 600 MPa pour le NiTi superélastique). Une fois l'électrode 
installée, le NiTi de l'armature se comporte vis a vis du nerf comme un métal classique à 
module d'élasticité élevé. 
En tenant compte de la rigidité de l'armature, nous avons dors adapté le 
modèle A pour obtenir le modèle B (Fig- 3.4b et Fig. 3-Qd). L'idée est de placer les 
armatures en retrait par rapport au nerf afin de ne laisser en contact direct avec le nerf 
que les parties de l'électrode assez souples pour se dilater. Ce dernier modèle ne peut être 
analysé de Eiçon analytique parce que la géométrie est plus complexe et que L'on doit 
tenir compte des conditions aux limites. Les calculs ont donc été réalisés sur le logiciel 
IDEAS en appliquant un maillage régulier à la section représentative de la Figure 4.8. 
D'autre part, on a montré que même en prenant en compte la plastification du platine au 
delà de 10 mm Hg les résultats présentés à la Figure 4.5 traduisent une trop grande 
rigidité des contacts. Nous avons donc choisi de séparer le contact de platine en deux 
morceaux indépendants tel que présente sur la Figure 3.4d. 
Différentes simulations ont été réalisées sur IDEAS au sein de l'équipe de 
recherche GEM3F. Trois sections ont été considérées à partir du modèle de la 
Figure 4.8 : une section composée uniquement de Silastic, une section avec un contact 
circonférentiel en platine, et une section avec un contact en platine formé de deux 
morceaux. Pour différentes valeurs de la pression interne. on a compare les déformations 
des trois sections. Notons cependant que IDEAS ne permet pas la simulation de 
matériaux non Linéaires. Les effets de la plastification du platine ne sont donc pas pris en 
compte dans les simulations, le module d'élasticité du matériau est considéré constant et 
égal à 170 GPa. On peut donc considérer que les déformations obtenues par simulation 
sont inférieures au déformations réelles. 
Fimue 4.8 : Section d'électrode utilisée mur les calculs de ~ression :a) extraction de la 
section mrésentative (les flèches indicluent les zones d'encastrement). b) vue 3D de la 
section étudiée. mailla~e réalisé Dar le loeiciel IDEAS. c) section déformée var 
l'a~~lication d'une ~ression interne. résultat de simulation obtenu avec le lokciel 
Fi- 4.9 : Com~araison de 1' ouverture des trois sections d'electrode envisanées pour 
une ~ression de 80 mm HE. a) Silastic Dur. bl Silastic avec contact de viatine 
circonférentiel. c) Silastic avec contact de s latine en deux morceaux, 
On remarque dans un premier temps que les déformations daas les trois 
directions sont directement proportionnelles à la pression appliquée. Comme prévu, 
il apparatt également que la section avec un contact en deux morceaux est beaucoup plus 
souple que celle avec un contact circonférentiel mais beaucoup plus rigide que la section 
de Silastic pure (voir Figure 4.9). Les résultats présentés au chapitre 3 ne sont pas 
optimaux puisqu'on obtient une augmentation de diamètre de 161 seulement au lieu des 
30% escomptés. Ce manque de performance est moins d(l à la rigidité du platine qu'à la 
géométrie de l'électrode. Avant de réaliser des essais cliniques avec des électrodes de 
modèle B installées étroitement autour du nerf, les différentes dimensions devront être 
optimisées. Afin d'obtenir une meilleure ouverture, il faudra éloigner l'armature de la 
zone de contact, soit en la décalant longitudinalement, soit en la plaçant à un diam&re 
plus grand. Iï faudra alors vérifier que l'armature reste en mesure d'imposer une 
fermeture correcte de l'électrode au niveau des contacts. 
4.3 Analyse en &randes déformations : comportement lors de I'instPLIation. 
Ii s'agit de vérifier que lors de l'ouverture de I'électrode par le chirurgien : 
= il suffit d'exercer une force relativement faible pour ouvrir largement l'électrode, 
les qualités de superélasticité du NiTi sont effectivement exploitées, 
les matériaux ne sont pas endommagés par la déformation encourue- 
Ces trois points ont été discutés et vétifiés au chapitre 3. Nous nous contenterons donc 
de donner ici des informations complémentaires à propos des calculs de déformation des 
bagues de NiTi et  leur validation expérimentale. Des calculs par éléments finis prenant 
en compte le comportement réel des deux types de NiTi (Fig. 4.1 et 4.2) ont été men& 
sur le logiciel ANSYS. Ces calculs ont ét6 comparés aux résultats expérimentaux dans le 
cas d'une demi-bague de NiTi superélasticpe 24°C. Pour la validation expérimentale, 
nous avons utilisé une série de bagues de NiTi reliées par une frne couche de Silastic 
(Fig. 3.7a) plutôt qu'une bague unique en raison du faible diamètre des fils de NiTi et 
pour Eviter tout flambement durant I'o~verture~ L'ensemble de bagues a été maintenu en 
son milieu et soumis à une force d'ouverture I d s é e  de la même fqon *'à Ia section 
4.1.3 (Fig. 4.10). 
- Échelle graduée 
Fixation 
ellule de charge 
Figure 4.10 : Montape exDérimenta1 mur déterminer la déflexion d'une demi-bame de 
NiTi en fonction de la force d'ouverture 
On a relevé la force d'ouverture en fonction de la déflexion de l'ensemble de 
bagues, puis on a ramené les résultats à. une seule bague en divisant la force obtenue par 
le nombre de bagues. L'expérience a été répétée pour différents ensembles comportant 
un nombre variable de bagues. La Figure 4.11 connonte les résultats obtenus 
expérimentalement et ceux donnés par le calcul numérique pour une bague de NiTi 
superélastique à 24T. Le modèle analytique a été ajouté à titre infomatitl On voit qu'il 
n'est effectivement valable que dans 1e domaine des très petites déformations. 
+calcul 
+armature1 (4 bagues) 
+amatm& (4 bagues) / 
+armature4 (12 b 
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Figure 4.1 1 : Déflexion d'une bague de NiTi superélastiuue à 24°C en fonction de la 
force d'ouverture : com~araison des résultats ex~érimentaux et ceux obtenus ~ a r  calcul. 
Il apparaît que la force mesurée expérimentalement est environ deux fois pius 
faible que celle prédite par le calcul. Cette différence est probablement due au système de 
fixation utilisé. En raison de la grande rigidité du matériau, il n'a pas été possible 
d'encastrer véritablement la moitié inactive de la bague. 11 est donc probable que la bague 
ait pu pivoter autour des tiges de fixation. En outre, la présence de Silastic tout autour 
des bagues favorise les phénomènes de pivotement et de glissement. En tout état de 
cause, on peut considérer que les résultats obtenus par calcul fournissent une borne 
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supérieure cohérente. On peut également remarquer qu'ils rendent compte du même 
comportement de rigidité variable qui a déjà été signalé à la section 4.1.3 dans k cas du 
platine, à savoir que la rigidité dépend égalernent de la géométrie de la bague au cours de 
sa déformation. La Figure 4.12 présente les résultats des mêmes calculs de déflexion pour 
une bague de NiTi à mémoire de forme à 10°C. 
O 0.5 1 ? -5 2 25  3 
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Figure 4- 12 : Déflexion d'une bague de NiTi à mémoire de forme à 10°C en fonction de 
la force d'ouverture 
4.4 Conclusion sur I'Ctude mécanique 
L'étude mécanique que nous venons de mener afin de caractenser le 
comportement des électrodes dans les différentes phases de leur utilisation f ~ t  appel à un 
large éventail de procédés de test : tests B vitro simples, procédés de caractérisation 
faisant appel à du matériel de  traction élaboré et simulations à l'aide de logiciels 
perfomants. Cependant, cette étude reste limitée par le cadre multidisciplinaire de ce 
projet. II serait souhaitable de  l'approfondir dans I'avenir, en particulier dans le cadre du 
développement d e  I'éIectrode de modèle B permettant une dilatation en cas de 
gonfiement du nerf. En effet, comme nous l'avons déjà signalé, les dimensions de celle-ci 
restent à optimiser pour atteindre une dilatation de 30%. Cependant, l'analyse que nous 
avons menée remet déjà en question la validité des études menées par les iquipes qui ont 
développé des électrodes conçues pour épouser étroitement le ne$ teiles que les 
électrodes en spirale 1261. Le platine n'étaÏt alors pas pris en compte. Même si les études 
cliniques ont montré des résultats satisfaisants. la justification théorique n'est pas 
recevable. Dans le cadre de notre étude, nous avons contourné le problème de la rigidité 
du platine en séparant les contacts en deux parties. Ceci ne complique pas beaucoup la 
fabrication car il suffit de souder une partie des brins du fil de connexion sur chacun des 
morceaux de la bande de platine. 
CEIAPITRE 5 
IMPLEMENTA~ON SUR FPGA D'UN GÉNÉRATEUR DE STIMIJLI 
PROGRAMMABLE DÉDIÉ AU TEST DES ÉLECL~ODES 
Pour valider la fonctionnalité électrique des nouvelles électrodes en mode 
<< stimulation N, il faut pouvoir leur envoyer un signal approprié et védier ik vivo que l'on 
obtient le résultat escompté au niveau musculaire. Pour ce faire, nous disposons du 
système implanté décrit au début du chapitre 1. Cependant, les stimuli fournis par ce 
dispositif sont issus d'un traitement relativement complexe, depuis le contrôleur jusqu'à 
la sortie de l'implant. Pour mieux cerner les problèmes intrinsèques a i'électrode, il est 
préférable que celle-ci ait à transmettre au nerf un signai dont la quantité de charge est 
contrôlée plus précisément que dans le cas du signal carré fourni par ['implant. Nous 
avons donc choisi de réaliser un générateur de stimuli dédié a cette application. Nous 
détaillerons dans ce chapitre le type de signal produit ainsi que I'architecture interne du 
générateur, 
5.1. Caractéristiques fonctionnelles 
Le système présenté ici est conçu pour générer un signal de courant proche du 
potentiel d'action circulant sur la branche S2 du nerf sacré lors du déclenchement de la 
miction. Il met en pratique le principe d e  stimulation sélective. Comme il a déjà été 
mentionne au premier chapitre. un même nerf peut rassembler des fibres nerveuses 
contrôlant des muscles différents. Cependant chaque type de  fibre sera séiedivement 
sensibilisée par un stimulus d'une certaine fréquence et d'une certaine amplitude. On peut 
donc, en envoyant le signal approprie, actionner un seul des muscles innervé par le nerf 
considéré. On peut également stimuler sélectivement plusieurs muscles précis en 
superposant les signaux de stimulation des fibres nerveuses correspondantes. Le stimulus 
produit par le générateur est ainsi constitué de  deux types d'impulsions, de même forme 
mais de  fréquences et d'amplitudes différentes. Les impulsions basse friquence et haute 
amplitude sont destinées à fiire réagir les plus grosses des fibres nerveuses du nerf sacré 
qui commandent la contraction du muscle détrusor- C'est ce muscle qui est responsable 
de  la diminution de volume de la vessie et donc de l'expulsion de l'urine. Les impulsions 
haute fréquence et faible amplitude visent, quant à elles, les fibres nerveuses plus fines et 
plus rapides commandant le relâchement du sphincter interne- Il est important que ce 
muscle soit relâché lors de la miction car il contrôle le flux d'urine évacuée. Ainsi, s'il 
reste contracté, la miction s'accompagnera d'une augmentation importante de la pression 
vésicale, ce qui peut provoquer a long terme un relâchement de la vessie et entraîner des 
prob tèmes d'incontinence. 
Les deux impulsions générées ont la forme d'une rampe de courant biphasée tel 
qu'illustre sur la Figure 5.1. La rampe est en effet plus proche du potentiel d'action 
naturel qu'une onde carrée. Elle permet une augmentation plus lente de la quantité de 
charge électrique injectée dans le nerf. De plus, le caractère biphasé du signal est essentiel 
car une onde d'intégrale non nulle entraînerait une accumulation de charge électrique 
nuisible au sein du nerf. Enfin, Ies impulsions haute et basse fréquences ne doivent pas se 
superposer, sinon le signal résultant n'aurait plus la forme souhaitée. Par conséquent, si 
deux impulsions suniennent au même instant, il faut effectuer une sélection pour n'en 
faire parvenir qu'une seule au nerf. 
Signal 
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Fiwre 5.1 : Forme des stimuli générés par le circuit : a) stimulus haute fiéauence, 
b) stimdus basse fieauence. d stimdus utilise oour la stimulation sélective. Les sieles 
utiiisés sont explicités dans le Tableau 5.1 - 
Le générateur sera. dans un premier temps, utilisé pour tester la fonctionnalité 
électrique de nouvelles électrodes de stimulation nerveuse. Pour une efficacité optimale, 
un maximum de paramètres de stimulation doit pouvoir être fixé par l'utilisateur. On peut 
programmer, pour chacun des deux signaux entrant dans la composition du 
l'amplitude, la durée de  l'impulsion, la fiépuence ; et, si L'on souhaite avoir 
formé d'une série de trains 
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On peut également choisir de ne stimuler que sur une 
Tableau 5.1 
Signification 
Amplitude des impulsions haute fréquence 
Période du signal haute fréquence 
Demi-largeur des impulsions haute fiéquence 
Longueur d'un train d'impulsions haute fiéquence (en nombre d'impulsions) 
Espacement entre deux trains d'impulsions haute fréquence (en nombre 
équivalent d'impulsions) 
Amplitude des impulsions basse fiéquence 
Période du signal basse fiéquence 
Demi-largeur des impulsions basse fiéquence 
Longueur d'un train d'impulsions basse fiéquence (en nombre d'impulsions) 
Espacement entre deux trains d'impulsions basse fréquence (en nombre 
équivalent d'impulsions) 
5.2 Méthode de conception 
Bien qu'il existe des circuits analogiques discrets assez simples pour générer des 
impulsions en rampe biphasée [55], ceux-ci n70Eent pas la flexibilité désirée. Nous nous 
sommes donc orientés vers une solution numérique pour obtenir un système facilement 
programmable. L'implantation sur des composants programmables FPGA (Field 
Programmable Gate Array) est, en outre, un choix opportun pour la conception d'un 
prototype car elle autorise des modifications successives. Elle a été réalisée à partir du 
logiciel ViewLogic. 
Les FPGA produisent donc un signal numérique correspondant au stimulus 
souhaité. De plus, un modulateur de type sigma-delta y a été intégré, de sorte que la 
conversion numérique-analogique est. en grande partie, également réalisée par les FPGA 
La circuitene analogique externe est ainsi réstreinte à son minimum, ce qui réduit 
l'encombrement global du système- Enfin, pour la reconfiguration des paramètres de 
stimulation, le circuit sera connecté au port parallèle d'un ordinateur. 
5.3 Structure du système 
La Figure 5.2 présente le schéma bloc du générateur de stimuli, lequel est 
composé de deux parties : une partie numérique et une partie analogique 
5.3.1 La partie numérique 
Le FPGA qui occupe la part la plus importante du système, se compose de 4 unites : 
1. L'unité d'interface : 
Son rôle est principalement de gérer la communication avec l'ordinateur pour Ie transfert 
des paramètres de stimulation et d'enregistrer ces données dans une série de registres. 
Elle génère également les signaux d'horloge utilisés par les générateurs de signaux. 
2. Les izenerateurs de simaux : 
Il s'agit de deux blocs identiques produisant, pour l'un le signal basse muence,  pour 
['autre le signal haute fréquence, en fonction des paramètres sauvegardés par I'unité 
d'interface, 
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Figure - 5.2 : Schéma bloc du générateur de stimuli. 
3. L'unité de sélection du stimulus : 
Cette unité comprend un bloc qui sélectionne, parmi les deux stimuli issus des 
générateurs de signaux, celui qui doit être transmis au nerf afin que deux hpuisions ne 
se superposent pas. Ce bloc commande un multiplexeur qui effectue la sélection choisie. 
4. Le modulateur numériaue-analogigue : 
Le convertisseur numérique-analogique choisi est de type AZ. ce qui lui confere deux 
atouts majeurs : il est très précis et sa portion analogique se réduit à un filtre passe-bas de 
premier ordre. Sa partie numérique est un modulateur AZ implanté sur le FPGA qui 
transforme le signal numérique codé sur des mots de 6 bits chacun précédemment 
sélectionné en un signai sériel de 1 bit. 
5.3.2 La partie analogique 
Comme il a déjà été souligné, la partie analogique est très réduite. Elie se compose 
essentiellement de trois éléments : 
1. Un filtre  ass se-bas : 
Il s'agit d'un filtre RC de premier ordre qui moyenne le signal de sortie sérielle du FPGA 
Ce signal de sortie correspond au signal numérique de 1 bit créé par le modulateur 
numérique-analogique, il ne prend donc que les valeurs OV et SV correspondant aux 
alimentations du FPGA. 
2. Un am~lificateur ooérationnel : 
Il permet de transformer le signal en tension issu du filtre passe-bas en un signal de 
courant dont l'amplitude peut varier entre O et 2.4 mA. 
3. Un ensemble de auatre intem~teun analoeiques numénauement contrôlés : 
Ces interrupteurs forment I'inte~ace avec l'électrode. Ils permettent d'inverser la polarité 
du courant qui la traverse. Cette étape est indispensable car on ne peut produire de signal 
signé avec le FPGA puisque ses alimentations restent positives. C'est pour cette raison 
que i'on génère un signal de 6 bits non-signé et un autre signal de 1 bit correspondant au 
signe. C'est ce dernier qui est acheminé jusqu'aux interrupteurs pour déterminer la 
polarité du stimulus. 
5.4 Architecture de la partie numérique 
5.4.1 L'unité d'interface 
Son rôle est de recevoir et d'enregistrer les différents paramètres transmis par le 
PC, ainsi que de générer les signaux d'horloge utilisés par les générateurs de signaux. Son 
schéma bloc est présenté à la Figure 5.3 - 
La machine à états (MSA)~ gère le protocole de communication avec le PC et 
envoie les paramètres dans la sene de registres. Le diviseur de fréquence est un compteur 
11 bits fonctionnant a 2 MHz. Son quatrième bit le moins significatif fournit un signal 
d'horloge à 125 kHz qui sera utilisé par les compteurs d'impulsions des générateurs de 
signaux. Ses 8- et 11'"' bits fournissent des signaux d'horloge à 7.8 lcHz et 0.98 I c H i  
qui seront utilisés par les compteun de période des générateurs de signaux. 
6 MSA = Machine Séquentielle Algorithmique 




Figure 5.3 : Schéma bloc de l'unité d'intefface. 
5.4.2 Les générateurs de signaux 
Il s'agit de deux blocs identiques produisant les signaux numériques haute et basse 
Géquences correspondant au stimulus souhaité du point de vue temporel. Iis contrôlent 
en effet la largeur des impulsions, la période du signal et la longueur des trains 
d'impulsions. L'amplitude des impulsions sera quant à elle fixée par le convertisseur 
numérique/analogique. Le schéma bloc d'un générateur de signal est présente sur la 
Figure 5.4. 
7.8 kHz (Eaute Fréquence) 
0.97 kBz (Basse FrCquence) 125 kHz 
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Figure 5.4 : Schéma bloc d'un générateur de  signaux- 
5.43.1 Le compteur d'impulsions 
Cet élément, implémenté en langage VHDL (voir description annexe A), génère 
une double rampe telle qu'indiqué sur la Figure 5.5. II fournit également un signal UD de 
1 bit correspondant au signe que devra avoir l'impulsion d e  courant finale, ainsi qu'un 
signal ZERO de 1 bit qui est haut dès qu'une impulsion est en train d'être générée. Le  
fonctionnement de  ce module est basé sur un compteur UpDown de 6 bits. La largeur 
temporelle de l'impulsion est déterminée par le compte maximal atteint par le compteur. 
Lorsque le compteur reçoit l'indication de fin de période émise par le compteur d e  
période et l'indication qu'un train d'impulsion doit être en cours de  génération (émise par 
le compteur de train), il compte de  façon croissante jusqu'à la valeur HFW ou LFW, tout 
en indiquant un signe positif Une fois cette valeur atteinte, il la maintient pendant un 
autre cycle d'horloge et cornmute l'indication de signe. Cette précaution est nécessaire si 
l'on veut obtenir une impulsion finale complètement symétrique. Le compteur redescend 
ensuite jusqu'à zéro et y demeure jusqu'à la fin de la période en cours. 
Q-PULSE 
Temps 
Fiwre 5.5 : Exemple de fonctionnement du compteur d'im~ulsions 
avec une largeur d'imtlulsion de 8 (c'est à dire de 64usk 
5.4.2.2 Le compteur de période 
Cet élément est basé sur un compteur décroissant de 7 bits. Le compteur de 
période du générateur de signaux basse tiéquence fonctionne à une fréquence d'horloge 
de 0.98 kHz tandis que celui du générateur de signaux haute fréquence fonctionne à 
7.8 m. Cette différence permet de faire varier les périodes des signaux basse et haute 
fréquence dans des intervalles différents (de 2ps à 1 3 0 ~ s  pour la basse fréquence, et de 
0 . 2 5 ~ ~  à 16ps pour la haute fréquence) tout en conservant une même précision de 7 bits. 
Ce compteur reçoit des registres de l'unité d7interEace sa valeur initiale HFP ou LFP qui 
correspond à la période souhaitée puis compte de façon décroissante jusqu'à zéro. Ii émet 
alors un signal TCP de compte terminal qui indique au compteur d'hpulsion qu'une 
période vient de se terminer et qui sert de signai d'horloge au compteur de train 
d'impulsions. Il recharge ensuite sa vdeur initiale et recommence un autre cycle. 
5.4.2.3 Le compteur de train d'impulsions. 
Cet élément est basé sur un compteur décroissant de 6 bits et fonctio~e de façon 
similaire au compteur de pénode. Cependant il charge alternativement deux valeurs 
initiales différentes. L'une correspond au nombre d'impulsions que comporte un train et 
l'autre a la durée, exprimée en nombre de périodes, séparant deux trains. Ii génère 
également un signal G E 3  de 1 bit indiquant si on se trouve dans une pénode de 
génération ou dans une période entre deux trains ou aucune impulsion ne doit être 
générée. L'indication de son compte terminal TCT sera en outre utilisée par le sélecteur 
de stimuli, 
54.3 Le sélecteur de stimuli. 
Cette unité fournit, à partir des différentes indications des trois compteurs des 
générateurs de  signaux, un signal de 1 bit FSEL indiquant lequel des signaux haute ou 
basse fréquence doit 5tre sélectionné dans le multiplexeur. Ce bit est à '1' si le signal basse 
fiéquence est sélectionné. 
La sélection a pour but d'empêcher tout "mélange" entre les deux signaux : deux 
trains d'impulsions haute e t  basse fréquence peuvent s'interpénétrer mais chaque 
impulsion doit rester entière. Cette sélection se fait donc d'après les critères suivants : 
1. Tant qu'une impulsion basse fiéquence est en cours de  génération (ZERO - LF=l), 
aucune impulsion haute fréquence ne  doit être générée. 
2. Si aucune impulsion basse fiéquence est en cours de génération., ü faut s'assurer 
que le temps restant avant le début de I'impulsion basse fréquence suivante est 
suffisant pour permettre une génération complète de I'impulsion haute fiéquence. 
Le critère n02 peut être détaillé de  la façon suivante r 
- 1" cas : Si I'on est en train de  générer un train d'impulsions basse eéquence sans être 
dans la dernière période (GM-LF=I et  TTC-LF=O) ou que I'on est hors d'un train 
d'impulsions basse fiéquence mais qu'on se  trouve dans la dernière période précédant 
le train suivant (GEN_LF=O et TTC-LF= 1). alors le temps restant avant le début de  
l'impulsion basse fréquence suivante est inférieur a la durée d'une période basse 
fiéquence. L'impulsion haute fréquence ne peut donc avoir lieu que si le temps restant 
avant la fin de la période est supérieur ou égal à la durée totale de l'impulsion haute 
fiêquence, 
- 2== cas : Si l'on est dans la situation complémentaire du 1" cas ((GEN_LF=l et  
TTC - LF=O) ou (GEN - LF-O et TTC-LF=l)), le temps restant avant le début d e  
l'impulsion basse fiéquence suivante est supérieur à la durée d'une période basse 
fkéquence et a fortiori supérieur a la durée d'une impulsion haute fiéquence. 
L'impulsion haute fiéquence peut donc être générée. 
La sélection proprement dite peut donc se réaiiser simplement, de façon combinatoire, tel 




Figure 5.6 : Loerique de sélection de la fiéquence utilisée par le selecteur de stimuli : 
a) signaux intervenant dans la sélection: b) implémentation lo@aue. 
Nous avons choisit d'utiliser un convertisseur numérique-analogique de type AX 
car sa plus importante partie, le modulateur. peut être intégré sur un FPGA D'autre part, 
la fréquence du signal à convertir est suffisamment basse pour nous permettre d'obtenir la 
résolution de 6 bits souhaitée En effet, la fiéquence maximale du stimulus est de 10 kHz 
Le taux de Nyquist correspondant est donc de 20 kHz. Or, pour un convertisseur 1 bit de  
type AX du premier ordre, la résolution équivalente en nombre de bits est reliée à la 
fiéquence d'échantillonnage de la façon suivante 1563 : 
f, =2'%c2f,, (5- 1) 
avec f. : fiéquence d'échantillonnage, fo : fiéquence du signal et N le nombre d e  bits de 
résolution, 
Ainsi. pour obtenir une résolution de 6 bits, le convertisseur AX doit fonctionner 
avec un taux de suréchantillonage a une fréquence 16 fois supérieure à la fiéquence de 
Nyquist. C'est Ie cas ici, puisque le convertisseur fonctionne à 2 MHt. De plus, nous 
verrons a la section 5.4.4.3 qu'en faisant varier les paramètres d'entrée du modulateur, on 
peut multiplier la valeur modulée par un facteur d'échelle. afin d'ajuster l'amplitude du 
signal à la valeur désirée. 
5.4.4.1 Principe de la modulation AZ 
La modulation AC est une modulation en densité d'impulsion. Le modulateur 
convertit un signal de 6 bits en un signal de 1 bit dont la proportion de '1' dans une 
période de temps donnée correspond à la valeur convertie. Le signal d'entrée ayant une 
taille de 6 bits. on travaille sur une période de base de 64 coups d'horloges. Le schéma 
bloc du modulateur est représenté sur la figure 5.7. 
Le convertisseur reçoit en entrée le signal A de 6 bits issu du sélecteur de stimuli 
ainsi que la valeur de référence R de 10 bits. La valeur de référence fixe la période du 
signal modulé. En d'autres termes, le signal modulé D comportera un nombre de '1' 
exactement égal à A sur une période de R coups d'horloge- L'utilisation d'un 
soustracteur (A) et d'un additiomeur (C) de 10 bits pour moduler un signal de 6 bits se 
justifie doublement : premièrement, cela évite Ies erreurs de débordement ; 
deuxièmement. on dispose d'une plage de choix plus vaste pour la valeur de référence ce 
qui, comme nous le verrons à la section 5-4-4-3. permet de réaliser une modulation avec 
facteur d'échelle, La modulation se fait en trois étapes : une soustraction, une addition et 
une quantification. 
Fiwre 5-7 : Schéma bloc du modulateur AE- 
Suivant la valeur de D au coup d'horioge précédent, on soustrait ou non la valeur 
de référence au signal : 
Si D(n) = O alors B(n) = A 
Si D(n) = 1 alors B(n) = A - R 
Avec D(0) = L 
Puis on ajoute à la valeur obtenue le résultat de l'addition au coup d'horloge précédent : 
C(n+l ) = C(n) + B(n) 
Avec C(0) = 5 12 
La valeur initiale du signal C a été fixée à la moitié de  la plage accessible <lui est de 1024 
pour ce signal de 10 bits. 
Enfin, la quantification consiste simplement à prendre le bit le plus significatif de la sortie 
de I'additiomeur : 
D(n) = O si C(n) 2 C(0) 
D(n) = 1 si C(n) c C(0) 
On admet que la fiéquence d'opération du convertisseur est suffisamment supérieure à la 
fréquence du signal pour que la valeur de ce dernier soit considérée comme constante 
durant toute la durée de la conversion. 
5.4.4.2 Modulation en pleine échelle. 
Il s'agit du mode d'utilisation classique du modulateur, présenté dans la littérature 
et permettant une conversion numérïque/analogique sans introduction de facteur 
multiplicatif [57]. La valeur de référence R est fixée a 64. Pour une valeur d'entrée A 
comprise entre O et 63, on comptabilisera exactement un nombre de '1' égal à A au 
niveau du signal D pendant une durée de 64 périodes- Ceci revient à due que la densité 
de' 1 ' dans k signal D est de AIR L'exemple qui suit illustre ce principe. 
Ekernpe 1 : 
Si l'on veut convertir la valeur 16 en pleine échelle. on a A = 16 et R = 64 et on 
décrit le cycle illustré par la Figure 5.8 et le Tableau 5.2- 
Tableau 5-2 
etc etc etc etc 
I 1 1 512 i\-i I I I - - - T \  1 cycles d'horloge '., C' \\, 
Figure 5.8 : Évolution des simaux C et D au cours de la conversion d e  la valeur d'entrée 
A =  16avecR=64. 
La période de répétition est de 4 cycles d'horloge, période durant laquelle D est 
une fois haut, ce qui correspond à 16 fois la valeur '1' sur une période de 64 cycles. La 
proportion de ' 1' dans le signal D est donc de ?A, ce qui correspond bien au rapport AIR 
5.4.4.3 Modulation avec facteur d'échelle 
On a VU à la section précédente qu'une vaIeur d'entrée A était convertie en un 
signai modulé D dont la densité de ' 1 ' est égale au rapport AAL Pour une valeur d'entrée 
A donnée. si l'on modifie la valeur d e  référence R on multiplie la densité de D, et donc le 
résultat de la conversion, par un facteur d'échelle F. Cette technique permet, à partir 
d'une valeur numérique A, d'obtenir une valeur analogique égale à A*F sans avoir 
recours à un multiplicateur en amont ou en aval du conve~isseur numériquelanalogique. 
Dans le cadre de notre application, nous avons justement besoin d'effectuer une telie 
opération. En effet. comme il a été précisé à la section 5.4.2, le signal produit par les 
générateurs de signaux ne tient pas compte de l'amplitude désirée de l'impulsion. La 
rampe est générée par un compteur fonctionnant à une fréquence d'horloge h e ,  son 
amplitude est donc proportionnelle à la largeur temporelle de l'impulsion. 
Par exemple, une rampe de largeur 128 ps (c'est à dire avec HEW ou LFW égal 
à 16) sera produite sous la forme de la séquence numérique (0.1,. . ., 15,16,16,15,. . . ,1,0). 
Si on convertit ce signal à l'aide d'une modulation en pleine échelle. on obtiendra une 
densité maximale de '/. comme l'indique l'exemple 1 de la section précédente. Après 
conversion, l'impulsion aura donc une amplitude correspondant au quart de la valeur de 
la pleine échelle. Dans le cas du générateur réalise, l'amplitude maximale a été fixée à 2.4 
mA_ En modulation en pleine échelle, une impulsion de 128~s  aura donc une amplitude 
fixe égale à 0 . 6 6  
Comme on veut pouvoir ajuster l'amplitude indépendamment de la largeur 
d'impulsion, on réalise la conversion avec un facteur d'échelle F, ce qui revient à 
convertir la séquence (O,F, . . . ,15*F, 16% I6*F, 15%. . . ,F,O). Ce type de modulation est 
illustré par l'exemple suivant. 
Exemple 2 : 
Si, à présent, on veut obtenir une impulsion de largeur 128 p s  et d'amplitude non 
plus ?4 mais 415 de la pleine échelle, on doit introduire un facteur d'échelle F tel que : 
Dans la pratique, on convertit toujours la valeur 16 mais on change la valeur de référence 
R de 64 en 64E soit R = 20. Avec ces valeurs. on obtient le cycle décrit par le tableau 5.3 
et la Figure 5.9. Le signal modulé a une période de 6 cycles d'horloges et une densité de 
' 1' égale à 415 qui correspond à la valeur désirée. 
Tableau 5.3 
F i p r e  5.9 : Évolution des simiaux C et D au cours de la conversion 
de la valeur d'entrée A = 16 avec R = 20. 
Ce type de modulation avec facteur d'échelle fonctionne aussi dans le cas où le  
facteur d'échelle donne une valeur de référence non-entière, On fixe alors R à la valeur 
entière la plus proche, comme l'illustre l'exemple 3. 
Exemple 3 : 
Si, par exemple, on veut obtenir une impulsion de largeur 128 ps et d'amplitude 
non plus !A mais 14/64 de la pleine échelle, on doit introduire un facteur d'échelle F tel 
que : 
Dans la pratique, on convertit toujours la valeur 16 mais on change la valeur de référence 
R de 64 en 64/F soit R = 73 environ. Avec ces valeurs, on obtient un cycle dont la 
période est de 73 cycles d'horloge et la densité de '1' est égale à 16/73 soit 14/64 
environ, même si un léger décalage s'opère en raison de l'approximation faite sur le 
facteur d'échelle. 
5.4.4.4 Implémentation de la modulation avec facteur d'échelle 
Dans notre application, le facteur d'échelle et donc la valeur de référence est 
calculée par le programme d'interface utilisateur avant la transmission des paramètres 
vers les FPGAs. L'utilisateur entre les valeurs des amplitudes des signaux haute et basse 
fréquence mais dans la pratique, ce sont les valeurs de références correspondantes qui 
sont enregistrées dans les registres des FPGAs. Un multiplexeur placé en aval du 
modulateur permet de sélectionner la valeur de référence correspondant au stimulus 
sélectionné par le sélecteur. 
5.5 Implémentation matéride 
Le générateur de stimuli a C t t  assemblé par une technique de t< wire-wrap » et 
placé dans un boîtier qui permet une manipulation aisée en milieu clinique (Figure 5.10). 
Il comporte trois entr& : un câble pour la transmission des paramètres depuis le port 
parallèle du PC de commande, une alimentation en tension, et un interrupteur contrôlant 
la présence d'une stimulation. Il comporte une sortie différentielle correspondant aux 
points F et G de la Figure 5.1 1 qui permet de brancher les deux bornes de I'éIectrode. 
Fi- 5. IO : Im~l6mentation matérielle du nénérateur de stimuli, 
5.5.1 Partie numérique 
La partie numérique, élaborée sur ViewLogic, comporte un nombre de modules 
trop important pour être programmé sur un seul FPGA de type lOlOA ou 1020A 
Puisque notre application n'a pas à répondre à des critères stricts en matière 
d'encombrement, nous avons séparé le design en trois FPGAs de type Acte1 IOIOA Les 
différentes unités ont été réparties comme suit : 
- FPGA 1 : diviseur de fiéquence, 
MSA d'interface avec Ie PC, 
registres des parametres HFA et LFA, 
modulateur AC. 
- FPGA 2 : générateur de signal basse fréquence. 
registres des parametres LFW, LFP, LFTL, LFTS, 
sélecteur d e  fiéquence, 
muitiplexeur de séiection de stimuIus. 
- FPGA 3 : générateur de signal haute fréquence. 
registres des parametres HFW, HFP, HFTL, HFTS. 
Le détail des schématiques des FPGAs et des différents modules constitutifs, ainsi que 
I'aIlocation des entrées/sorties et ie programme d'interface utilisateur sont fournis 
respectivement aux annexes B et C. 
5-52 Étage analogique de sortie 
Fieure S. 1 1 : Étaae analogique de sortie : a) circuit. b l  simiaux en dinérents points. 
La structure de l'étage de sortie est exposée sur la Figure 5.1 1. Les deux 
amplificateurs opérationnels du composant LM324 réalisent une source de courant entre 
les points D et E. En effet, le courant i n e  dépend pas d e  la résistance de charge R,, qui 
correspond à la résistance du nerf et de l'électrode et est sensiblement égale à 1 W. 
Le composant MC14066 est utilise pour 
(5-2) 
implémenter l'ensemble des 4 
interrupteurs servant à inverser le signe du courant i. Les interrupteurs SL et S1 sont 
commandés par le signal numérique SIGNE, tandis que Sz et S3 sont commandés par le 
signal inverse -SIGNE. Le signal SIGNE correspond au signal UD du compteur 
d'impulsion de la fréquence sélectionnée (voir section 5.4.2.1). 
5.5.3 Circuit d'alimentation 
L'ensemble du système fonctionne avec des tensions d'alimentation de OV et SV. 
Celles-ci sont fournies par le régulateur GL7805 connecté a un transformateur de 6V qui 
est à son tour branché sur le secteur. La figure 5.12 présente le circuit correspondant. 
Vin vcc 
Fiaure 5-  12 : Circuit d'alimentation. 
5.5.4 Génération de P horloge 
Le système fonctionne a une fiéquence de 2 MLIz. Cette valeur est trop élevée 
pour permettre la îransmission de l'horloge par le port parallèle en utilisant un signal issu 
du PC de commande. On a donc choisit d'utiliser un circuit oscillant basé sur un cristal et 
présenté sur [a Figure 5.13. 
1 FPGA 1 
Figure 5.13 : Circuit de pénération de I'horlorre. 
5.6 Résultats et conclusion 
Le générateur de stimuli réalisé offre des possibilités nouvelles par rapport aux 
générateurs dont nous disposions pour les tests cliniques de stimulation de la vessie. Il 
offre un stimuIus en rampe de courant dont la largeur et I'amplitude peuvent être ajustées 
précisément (6 bits de résolution)- D'autre part, on peut hÜe varier un grand nombre de 
paramètres de stimulation de  façon indépendante afin de déterminer précisément 
l'influence de chacun sur l'efficacité de la stimulation. Enfi% l'interface utilisateur pour la 
programmation des paramètres de stimulation est simple d'emploi et permet une 
modification rapide des paramètres. Le fonctionnement du générateur a été vérifié de 
façon exhaustive dans notre laboratoire d'électronique- Il a été ensuite utilisé lors de tests 
cliniques en phase aiguë tel que décrit dans la section <c Résultats » de l'article au 
chapitre 3. Cependant. un plus grand nombre de tests in vivo devront être réalisés afin de 
déterminer les paramètres de stimulation optimaux, indépendamment du patient- Ces tests 
cliniques dépassent le cadre proprement dit de notre projet dont l'objectif était 
I'intégration et la mise au point du générateur et non son utilisation lors d'études 
cliniques approfondies. 
Ce générateur est dédié au test des électrodes en mode stimulation et à 
l'évaluation de I'intluence des différents paramètres des stimuli sur la réponse biologique 
de la vessie, mais il pourrait être très facilement adapté à d'autres situations de 
stimulation, nerveuse ou musculaire, en modifiant la plage du signal de sortie. Dans 
l'avenir, on pourra également alléger le système de commande en remplaçant le PC par 
un processeur quelconque et un simple écran LCD associé à une RAM, mais cela 
nécessite une recherche préliminaire des jeux de paramètres optimaux afin de restreindre 
les plages accessibles. 
CONCLUSION 
Au cours de ce travail de maîtrise, nous avons développé et réalisé un tout 
nouveau type d'électrodes dédiées à des stimulateurs électroniques implantables afin de 
répondre aux nouveaux besoins de la recherche médicale dans le domaine de 
I'électrostimufation. En elfiet, Je dispositif que nous proposons permet de simplifier la 
procédure d'implantation de l'électrode autour du nerf grâce à une grande souplesse de 
manipulation alliée à une rigidité sutfisante pour assurer un bon maintien. Parallèlement, 
une procédure de fabrication simple et peu coûteuse a été mise au point. De plus, un 
design permettant une implantation étroite de  l'électrode sur le nerf sans risque 
d'étouffement a été étudié et simulé d'un point de vue mécanique. Enfin, un nouveau 
générateur de stimuli dédié aux tests irr  vivo de validation des électrodes et d'optimisation 
des paramètres d e  stimulation a été réalisé. Comme il a été précisé au début de ce 
mémoire, ce projet est orienté vers la conception et la réalisation de nouveaux systèmes 
et ne saurait prétendre à une validation expérimentale complète des disposiHs réalisés. 
Celle-ci devra faire l'objet, dans le tùtur, d'autres travaux de recherches plus onentés vers 
I'expérimentation clinique. Cependant, au cours de nos travaux, la validation des 
électrodes et du générateur a été amorcée lors d'une série d'études cliniques en phase 
aiguë. Le générateur est apparu tout a fait adapté à ce type de tests grâce à sa facilité de 
programmation, Quant aux électrodes, elles ont montré toute satisfaction en terme de 
facilité de manipulation et d'installation tout en ornant une bonne interface électrique 
entre le système de  stimulation et le tissu nerveux. Elles font actuellement l'objet d'une 
étude chique en phase chronique sur plusieurs chiens qui devrait permettre d'évaluer 
leur fiabilité à long terme et leur biocompatibilité. 
Ce travail de recherche a nécessité l'apprentissage de connaissances théoriques et 
expérimentales dans le domaine de la microélectronique, du biomédical et de la 
mécanique. Cependant, les principales difficultés rencontrées au cours de ce projet ont été 
essentiellement d'ordre pratique. En effet, outre les problèmes de manipulation inhérents 
aux petites dimensions des électrodes, certaines étapes de la fabrication ont soulevé des 
difficultés : la soudure des fils de connexion sur les contacts ainsi que le maintien du fil 
AMF dans la position souhaitée lors du traitement thermique ont nécessite l'essai de 
plusieurs techniques avant leur mise au point. De même, certaines expériences telles que 
la caractérisation du NiTi à différentes températures, ont requis un temps de préparation 
important. 
L'aspect muttidisciptinaire du projet en fait un sujet d'étude intéressant mais en 
limite toutefois l'envergure. Dans t'avenir, diverses directions ouvertes par le présent 
travail pourront être développées plus spécifiquement dans leur domaine. Premièrement, 
l'utilisation des stimuli en forme de rampe pourra être généralisée aux stimulateurs 
implantés et ses effets à court et long terme pourront être évalués. Deuxièmement, le 
procédé de fabrication des électrodes devra être organisé de façon plus systématique à 
I'aide de moules et de matériel dédié, afin de réduire le temps de fabrication et d'assurer 
une qualité constante. Troisièmement. le modèle B des électrodes permettant une 
implantation étroite autour du nerf pourra être fabriqué et son efficacité pourra être testée 
in vitro et in vivo. Quatrièmement, un dispositifde mise en place de I'électrode à distance 
devrait être conçu afin de tàcüiter encore plus la procédure d'installation. Ce système 
permettrait la mise en place d'électrodes à travers un tube d'environ 3 mm de diamètre 
introduit dans l'espace intervertebrai, ce qui limiterait I'arnpleur de l'intervention 
chirurgicale d'implantation et donc les conséquences postopératoires. Il pourrait, en 
particulier, être utilisé chez les humains lors des tests d'efficacité de  l'electrostirnulation 
précédent l'implantation d'un microstimulateur. Ce type d'installation a distance est 
rendu possible par le nouveau mode de fermeture propre aux électrodes que nous avons 
développé. Le travail réalisé dans le cadre de ce projet ouvre donc un nouvel horizon à 
l'ensemble de la recherche en matière d'électrostimulation en facilitant dans une large 
mesure les tests cliniques. 
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ANNEXEA 
FICHIERS VHDL 
Fichier VHDL de Ir MSA d9iattrf.ce 
ENTITY MSA is 
port( 
signal CLK : in std-logic; 
signal PP: in std_logic-veztor (1 downto O); 
signal WR : out stâ-logic; 
signal RESET : out std-logic 
1; 
end MSA; 
architecture behaviow of MSA is 
begin 
type state is (a,b,c,d); 
variable etat : state; 
begin 
wait until CLK'event and CLIC=' 1'; 
if PP=" 1 O" then etat:=a; 
end if; 
case etat is 
when a => 
WR(='O1; 
RESET<='O1; 
if PP-" IO" then etatr-b; 
else etat:=a; 
end if; 
when b => 
WR(="O'; 
RESETCJO'; 
if (PP="OO" or PP="Ol") then eut:-; 
else et&=% 
end if; 
when c => 
RESET~O~; 
if (PP="WU or PP="0lw) then 
elsif PP-" 1 1 " then etat~d; 
else etat:=a; 
end if; 





end process machine; 
end behaviow; 
Fichier VaDL de compteur d'impulsion 
- fichier : compt-pulse-vhd - 
libmy ieee; 
use ieee.std_logic-l164.all; 
use ieee. std-logic-arith. dl; 
use ieee. std_logic_uasignededall; 
?XïïïY puIse is 
poa( 
signal W : in std_logic-vector (5 downto O); 
signal CLK : in stdJogic; 
signal S : in std-logic; 
signai rewt : in std_logic; 
signai Gen : in std-Iogic; 
signai PTC: in std-logic; 
signal UD: out stdtdIogic; 
signal zero : out std-logic; 
signai PLS: out std-logic-vector (5 downto O) 
1; 
end pulse; 
architecture behaviour of pulse is 




wait until CLK'event and CLK=T; 
if S-"li and Gen='lf then 
if(~~unt-~oooooo" andU-PO') then 
ifPTC,JOn then U-==T; 
end if; 
elsif (count~"OOO000~ and U-Wl') then 
ifPTCz'll then 00~1t~='~000001"; 
end if; 
elsif (not(coun~-"OOOOOO~) md U-D=' 13 then 
if count+W then U-.<=trot; 
else ooun~=count+"00000 1 " ; 
end if; 
elsif v-PO1 and not(coun~-"000000")) 
then munt<=count-"00000 1 " ; 
end if; 
end if; 
end process impulsion; 
end behaviouq 
ANNEXE% 
S CEÉMATIQUES DES D- MODULES 













PROGRAMME D'INTERFACE UTILISATEUR 
Ce programme est écrit en langage C et s'inspire en grande partie du programme utilisé 
au sein de l'équipe pour les autres stimulateurs- 
Fichier : RampStim-c 
#define GAUCHE OX14B 
#def5ne DROIT ûx14D 
#define END Ox14F 
#define HOME 0x147 
#define BKSP 0x008 
#define DEL 0x1 53 
Mefme ENTER OxOOD 
#defineESC M l B  
Mefme POINT Ox02E 
#define F 1 Ox13B 
#dehe  F2 Ox13C 
#define F3 Ox13D 
#define L I 4  
#define LO 2 
#define CM 9 // cl-cm >= 1 toujours 
#d&e CU 8 
#define Cl 1 1 
#define C2 49 
kiefme XC 5 
#define YC 24 
#dei%e LFA O 
#define LFP 1 
#define LFPW 2 
#define LFTL 3 
#define LFTS 4 
#defrne LiFA 5 
#defueHFP 6 
#define HFPW 7 
#define HFTL 8 
#define HFTS 9 














int rdfloat(fl0at *vai,floet velini); 
int at2float(char *srcSoat *dm); 
int float2at(float *src,char *de* int prec); 
mal dataCl 0 1; 
void main(void)( 
int chokquitte; 






whüe (!quitte) ( 
c h o i ~ g h o ;  
if (!choix) { 
chokboix+OxlOO; 
1 eise if( (choix*a') && (chok<='z') ) ( 
choix;=32; 
1 
switch (choix) ( 
case '1' : 
case '2' : 
case '3' : 
case '4' : 
case '5' : 
case '6' : 
case '7' : 
case '8' : 
case '9' : 
case 'O' : choix-=49; 
chohhoix+l; 
gotoxy(data[choat] .posx,dat@choix 1-posy); 
rdfloat(&daNchow-vadata[chok] .val); 
gotoxy(data[cho~ .posx,data[choix] psy) ;  
break; 
case 'S' : sendo; 
break; 
case 'R' : c e s a ;  
break; 
case 'P' : prima; 
break; 






void redraw(v0id) ( 
void init(void) { 
union REGS inregs, outres; 






data[q .posy=L l+LO; 
datac61 .stim= l ; 
strcpy(data(61 .mite, "Hz"); 
void send(void) ( 
unsigneci char ds[lq; 
float Gahf,ùhf,tllf;tshf,tslf; 
int cl,c2,t; 
union REGS inregs, outregs; 
struct SREGS segregs; 
ds[O]=û; 
ds[1]=128; 
ds[2]=(unsigned char) tshf; 
ds[3]=(unsigned char) tlhf; 
ds[4]=(unsigned char) (1 oOO/(datapP J .val*O. 128)); 
ds [5 ]=(ullsigned char) (data[)IFPw] .vai/8); 
dsE6 ]=(ullsigned chat) (data~Wj.vaV8); 
ds[7]=(migned char) & I f ;  
ds[S]=(unsigned char) tiE; 
ds[9]=(uosigaed char) (1 000/(data[LFP] -val* 1 -0%)); 
ds [l Ol=(unsigned char) (data[LFPWJ .vaV8); 
ds[l l]=(unsiped char) (aW 16); 
ds[l2]=(~1l~igned char) ((unsigned chrr)(aif-ds[ll] * l6)*8 
+(unsigneci char) (ahf-7128)); 
ds[13 ]=(unsigneci char) (ahf<unsigned charXaWl28)* 128); 
ds[ 14]=192; 
ds[lS]=128; 
for (cl=O;cl~l6;cl++) { 
inregs.h.ah = 0x00; 
inregs-h-al = &[cl]; 
inregs-x-dx = 0x0000; 
int86x(Ox17, &hep,  &outregsa Bsegregs); 
t*; 
1 
void reset(void) { 
union REGS imegs, outregs; 
stiuct SREGS segregs; 
void prime(void) ( 
union REGS inregs, outregsi; 
stnict SREGS segregs; 
void zero(void) { 
union REGS inregs, ou-; 
struct SREGS segregs; 
void check(void) { 
float temp; 
g o t o x a w ;  . 
print."LFA: %2.l f a.. ",data[LFA].val); 
if ( (data~FA].vaKO.O) II (data[LFA].val>2.0) ) { 
prin@"Exceeding normal mage of 0.0-2.0mA"); 
eise if (data&FA].val<O. 1) ( 
printq"No LF stimulationw); 
) eise { 
} else if(data&m-vaI<O.I) ( 
p ~ t f ( " N o  LF stimulationN); 
} else ( 
p r i n q c a d i n g  normal range of 7.7-976 Ehw); 
1 
gotox~(1 Y 1 7); 
printf("LFPW: %2.lf ZS-.. " ,data~FP~.val) ;  
if ( (data(LFP~.val<O.O) II (datalr,FPw] .vaP500) ) ( 
printf("Exceeding normal range of 0 .O-5OO .O as"); 
) eise if (data[LFPw].val<O- 1) ( 
prinalWo LF stimulation"); 
) else ( 
prin@" OK" ); 
1 
gotoxyC1s18); 
printf("LFTL: %2- I f  ... ",data~T?.,].vd); 
if (data&FTL ].val=û) { 
prinfl"No LF stimulation"); 
} else if ( (data&FTL].valcZ.O) [I (data~TL].vai%3.0) ) ( 
prh@"Exceeding normal range of 2-63 perïodsN); 
) else { 
printf(" OK"); 
1 
gotoxy( 1.1 9); 
printf("LFTS: %2. lf .. . ",data[LFTS].val); 
if (data~FTS].vd=û__O) ( 
printf("continu0us stimulation"); 
) else if( (dataFFTS] .val<2.0) II (datakFTS ].val%3 .O) ) ( 
prinWExceeding normal range of 2-63 periods"); 




printf("HFA: %2. lf mA.. ",data@FA].val); 
if ( (datapA] .val<O.O) I[ (data~A].val>2.0) ) { 
prinw'Exceeding normal range ofO.0-2BmAu>; 
) else if(data~A].val<O. 1) { 
printE("No HF stimulationw); 




printf("HFP: %2- 1 f HL.. ",data~] .val ) ;  
i f  ( ( d a t a m l  .val~=Z.O) && (datam].val<= 787800) ) ( 
if ( data[EIFP].vaP(l/(O.000001*2*data~~-vai))  ( 
prinqTrequency too high regardhg HFPWw); 
) else ( 
printC("0Krn); 
1 
) eise if (datam].val<O. 1) ( 
prinq"No HF stimulation"); 
) else ( 
printq"Exceeding normal range of 62-787800 Hz"); 
1 
go~xy(s0,~7);  
print€rHFPW: %2. f f as... ",datamW].val); 
if ( (datamwJ .vai<O.O) 11 (data~WJ.vaP500)  ( 
printf("Exceediag normal range of 0.0-500.0 as"); 
) else if (data[IiFPw].val<O. 1) ( 
printf("No HF stimufation"); 




printE("HFTL: %2. I f .  .. ",datamTL] .val); 
if (datam].vai=O.O) ( 
printf("No HF stimulationn); 
) else iq (dataEM;TL].vaK2.0) I( (datawTL].val%3 .O) ) { 
prinwExceeding normal range of 2-63 periods"); 




p ~ t f ( " w T S :  %2.lf ... ",data~S] .val ) ;  
if (data[.;TS ].vd=û.O) { 
printg.Continuous stimuiation"); 
) else if( (datamS].vd<2.0) [I (data~TS].vaP63.0) ) ( 
printf("Exceeâing normal range of 2-63 periods" ); 




f loaaat(vai ,~  1); 
pnntf("%s ",txt); 
gotoxy(x+pos,~); 
while (!fin) { 
if (! (choUrgetch0)) choix=getch0+0x 100; 
switch (choix) { 
case48 : 
case49 : 
case 50 : 
case 51 
case 52 : 
case53 : 
case 54 : 
case55 : 
case 56 : 








case HOME : pos=û; 
go~xy(~+pos,~); 
break; 
case END : while (txt[pos]) posft; 





while (src[c] && cC100) ( 
if (src[c]=*.') ( 
if @oint=l) retum 1; 
pine= i; 
) eise $(!point) ( 
*dest*=10.0; 
*dest+=srcrc]48; 




long int c=l,pos=O.decph; 
float val; 
val=*src; 




while (c) { 
if ( (vaic1.00 1) && (val>-99) ) ( 
val=l .O; 
1 
if ( (valc2.00 1) Br& (vd> 1.99) ) { 
va1-L-O; 
1 
if ( (vai<3 .O0 1) Br& (va1>2.99) ) ( 
val=3 .O; 
1 
if ( (vaK4.00 1) && (v&3 -99) ) { 
val=4.0; 
1 
if ( (val<5.00 1) Br& (vaP4.99) ) ( 
val=5 .O; 
3 
if ( (vaK6.001) && (vaP5-99) ) { 
val=6.0; 
1 - 
if ( (valc7.001) && (~06.99)  { 
val=7-0; 
1 
if ( (vaKt8.00 1) && (vd>7.99) ) { 
val=8,0; 
1 
if ( (vW.001) 8r& (vab8.99) ) ( 
val--9,0; 

